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Biomehanični model človeškega kolena pri aktivnem obremenjevanju 
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Ključne besede: koleno 
 patelarni ligament 
 aktivacija mišic 
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 končni elementi 
 spodnja okončina 
 
 
 
 
 
 
V nalogi je prikazan razvoj biomehaničega modela človeškega kolena za uporabo v 
numeričnih analizah z možnostjo aktivacije mišic. Za realni napetostno-deformacijski 
odziv modela potrebujemo natančne materialne lastnosti kolenskih ligamentov in podatke 
o poteku aktivacije mišic. Z izvedbo nateznih preizkusov v simuliranih fizioloških pogojih 
želimo pridobiti materialne lastnosti patelarnega ligamenta, z izvedbo izokinetičnih 
meritev in uporabo MC-zaznaval pa napetostni odziv glav štiriglave stegenske mišice. 
Rezultati nateznih meritev patelarnega ligamenta so primerljivi z drugimi raziskavami. 
Napetostni odziv MC-zaznaval ne odraža dejanskega poteka aktivacije mišic. Razvili smo 
aktivni numerični model kolena. 
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Abstract 
UDC 612.75:519.61(043.3) 
No.: DR III/163 
 
 
 
Biomechanical model of the human knee at active loading 
 
 
Matej Kranjec 
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 lower extremity 
 
 
 
 
 
 
The goal of this thesis is the development of a biomechanical model of the human knee for 
use in numerical simulations with the option of muscle activation. For an accurate 
stress-strain response of the model, we need accurate mechanical properties of the knee 
ligaments and function of muscle activation. We want to gather mechanical properties of 
the patellar ligament by means of tensile testing in simulated physiological conditions and 
measure the muscle activation response using the MC sensors in isokinetic measurements. 
The results of the patellar ligament tensile response are in the scope of other research 
findings. The MC sensor response does not represent isolated muscle activity. We have 
developed the active knee model that continues to evolve.  
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PCL zadnji križni ligament (ang. posterior cruciate ligament) 
PE pasivna komponenta mišice (ang. passive element) 
PENT šestvozliščni volumski končni element (ang. pentahedron) 
PL patelarni ligament (ang. patellar ligament) 
QF štiriglava stegenska mišica (ang. Quadriceps Femoris) 
QUAD štirivozliščni ploščinski končni element (ang. quadratic) 
RF glava štiriglave stegenske mišice (lat. Rectus Femoris) 
RMS koren srednjih kvadratov (ang. root mean square) 
RPI Raspberry Pi 3 B+ 
SBC kartični računalnik (ang. single board computer) 
SD standardna deviacija (ang. standard deviation) 
SEE serijski elastični element mišice (ang. serial elastic element) 
TET štirivozliščni volumski končni element (ang. tetrahedron) 
TRIA trivozliščni ploščinski končni element (ang. triangular) 
VI glava štiriglave stegenske mišice (lat. Vastus Intermedius) 
VL glava štiriglave stegenske mišice (lat. Vastus Lateralis) 
VM glava štiriglave stegenske mišice (lat. Vastus Medialis) 
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1. Uvod 
Na Katedri za modeliranje v tehniki in medicini Fakultete za strojništvo, Univerza v 
Ljubljani, se med drugim ukvarjamo z analizami človeških tkiv. Raziskujemo predvsem 
njihove materialne lastnosti in njihov odziv v različnih obremenitvenih primerih od 
vsakodnevnih aktivnosti do odziva tkiv v primeru prometnih nesreč. Za lažjo in hitrejšo 
identifikacijo kriterijev za poškodbe tkiv potrebujemo numerične modele, ki lahko okvirno 
predvidijo možnost poškodbe glede na način obremenjevanja. Na katedri smo do sedaj že 
razvili delujoč numerični model vratne hrbtenice za analizo obremenjevanja ligamentov in 
medvretenčnih diskov v vratni hrbtenici ter osnovni delujoč numerični model za analize 
obremenjevanja človeške Ahilove tetive. Razvili smo tudi namensko napravo za natezne 
preizkuse bioloških tkiv in naletno klančino za eksperimentalne analize odziva človeškega 
telesa v primeru prometnih nesreč. Za potrebe katedre in za znanstvene potrebe želimo 
razviti, modelirati in uporabljati delujoč in preverjen numerični model človeškega kolena, 
ki bi nadgradil dosedanjo zbirko modelov, ki jih na katedri že uporabljamo. Koleno je eden 
od najbolj kompleksnih sklepov v človeškem telesu, zato bo potrebna velika pozornost 
tako pri eksperimentalnem delu kot pri izdelavi numeričnega modela. 
 
Numerični modeli človeških delov telesa za uporabo v analizah z uporabo metode končnih 
elementov (MKE) so zelo uporabna orodja za analizo poteka obremenjevanja in 
napetostno-deformacijskega odziva struktur teh delov brez posegov v človeško telo. Glede 
na antropometrične lutke, ki se uporabljajo pri eksperimentalnem delu, numerične analize 
predstavljajo cenejši pristop k raziskovanju odziva človeškega telesa na zunanje 
obremenitve (trki, udarci, padci itd.) in lastne obremenitve, ki jih generirajo aktivne mišice 
v modelu, kar je še dodatna prednost pred eksperimentalnim delom s človeku podobnimi 
pasivnimi lutkami. Čeprav v svetu obstaja že veliko različnih modelov človeških kolen za 
uporabo v MKE-analizah, so ti večinoma uporabljeni za analize kvazistatičnih obremenitev 
kolenskih struktur ali pa za analizo odziva ligamentov na zunanje obremenitve kot npr. 
trke, drugi numerični modeli, ki popisujejo gibanje človeškega kolena, pa ligamente 
večinoma poenostavljajo z linijskimi končnimi elementi. V ta namen želimo v okviru 
doktorske disertacije razviti biomehanični model človeškega kolena za uporabo v 
MKE-analizah aktivnega iztegovanja kolena, ki bi imel ligamente popisane z uporabo 
volumskih končnih elementov.  
 
MKE-analize pa lahko popišejo realni odziv struktur le, če uporabljamo primerne in 
preverjene numerične materialne modele, v katerih uporabljamo materialne parametre, 
pridobljene iz natančnega eksperimentalnega dela na človeških tkivih. Največja težava pri 
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pridobivanju teh podatkov je v nestandardnih postopkih eksperimentalnega dela za 
pridobivanje materialnih lastnosti človeških tkiv. Z namenom poenotenja 
eksperimentalnega dela na človeških tkivih raziskovalci v svetu že dlje časa opravljajo 
raziskave, na podlagi katerih podajajo priporočila za eksperimentalno delo s človeškimi 
tkivi. S standardizacijo eksperimentalnih postopkov bi se minimaliziral vpliv zunanjih 
faktorjev na kakovost pridobljenih podatkov, podatki pa bi bili lahko tako tudi medsebojno 
bolj primerljivi. Večina raziskav nateznih lastnosti kolenskih ligamentov meritve izvaja na 
sobni temperaturi in s sprotnim vlaženjem vzorcev, tj. z uporabo pršilk, čeprav je bil 
dokazan vpliv temperature in vlažnosti vzorcev na njihov napetostno-deformacijski odziv. 
V ta namen želimo v sklopu doktorske disertacije izvesti natezne meritve 
napetostno-deformacijskega odziva patelarnega ligamenta v simuliranih fizioloških 
pogojih. 
 
V svetu se vedno bolj uporabljajo aktivni numerični modeli, kjer aktivni elementi za 
modeliranje mišic premikajo ostale dele telesa (okostje). Za te namene potrebujemo 
materialne lastnosti in lastnosti aktiviranja mišic človeškega telesa, ki se jih v svetu 
večinoma pridobiva z uporabo elektromiografije (EMG), ki pa po opravljenih meritvah 
zahteva natančno in dolgotrajno obdelavo podatkov, da pridemo do uporabnih podatkov. 
Da bi hitreje in z manj obdelave podatkov prišli do uporabnih meritev, so raziskovalci 
razvili zaznavala mišične napetosti oz. MC-zaznavala (ang. muscle contraction (MC)), ki 
so jih v eksperimentalnem delu že uporabljali, vendar le za izometrične meritve. Za 
pridobivanje materialnih lastnosti si raziskovalci pomagajo tudi z napravami za izometrijo 
in izokinetiko in drugimi športnimi pripomočki. Za pridobivanje lastnosti aktiviranja 
štiriglave stegenske mišice bomo tako v sklopu doktorske disertacije prvič uporabili 
MC-zaznavala za merjenje aktivacije mišic pri obremenjevanju, ki ni izometrično. 
 
V sklopu doktorske disertacije tako želimo razviti 3D-numerični model človeškega kolena 
za analizo obremenjevanja človeškega kolena z uporabo aktivnih mišic. Razviti model 
mora vsebovati vse glavne ligamente, tj. patelarni ligament, oba stranska ligamenta in oba 
križna ligamenta. S takim modelom bi lahko opazovali napetostna stanja v ligamentih ob 
različnih načinih obremenjevanja. Model želimo opremiti tudi z aktivnimi mišicami 
iztegovalkami kolena in tako obravnavati napetostno-deformacijsko stanje v kolenskih 
ligamentih ob aktivnem obremenjevanju kolena. 
 
V sklopu raziskovalnega dela želimo pridobiti materialne lastnosti patelarnega ligamenta 
človeškega kolena z uporabo namensko razvite naprave za natezne preizkuse mehkih tkiv, 
ki smo jo razvili na Katedri za modeliranje v tehniki in medicini, meritve pa izvajamo na 
Inštitutu za anatomijo Medicinske fakultete, Univerza v Ljubljani. S tem eksperimentalnim 
delom želimo pridobiti lastne materialne lastnosti patelarnega ligamenta v simuliranih 
fizioloških pogojih, kar do sedaj ni bila praksa v svetu.  
 
Preizkusi na človeških tkivih se razlikujejo tako po načinu priprave vzorcev, shranjevanja 
vzorcev, vrste vzorca, izvedbi vpetja vzorca, starosti vzorca od časa smrti darovalca, 
zunanjih okoliščinah med preizkusom, hitrosti obremenjevanja itd. Poleg tega ima vsak 
človek nekoliko drugačno strukturo tkiv od ostalih ljudi, predvsem zaradi različne starosti, 
telesne višine, teže, stopnje aktivnosti in poškodb, bolezni, degeneracij, kar dodatno 
otežuje obdelavo podatkov eksperimentalnega dela. 
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Za zagotavljanje pridobivanja primernih rezultatov bomo naše natezne preizkuse izvajali v 
skladu s priporočili, ki temeljijo na podlagi preteklih raziskav drugih raziskovalcev na 
vzorcih človeških in živalskih ligamentov. Poleg upoštevanja priporočil o protokolih 
meritev je v ta namen na naši napravi za natezne preizkuse montirana tudi komora za 
zagotavljanje primernih fizioloških pogojev, ki preprečuje izsuševanje vzorcev med 
preizkusi. 
 
Z uporabo MC, EMG, izometričnih in izokinetičnih meritev pa želimo pridobiti lastnosti 
aktiviranja glav štiriglave stegneske mišice (ang. Quadriceps femoris). Podatke teh meritev 
želimo uporabiti v numeričnem modelu kolena za uporabo v MKE-analizah 
obremenjevanja patelarnega ligamenta z aktivnimi mišicami. 
 
Eksperimentalno delo za pridobivanje lastnosti aktiviranja glav štiriglave stegenske mišice 
bomo izvajali na namensko razviti napravi za izokinetične meritve iMoment, ki je bila 
razvita v podjetju SMM d.o.o. v sodelovanju s Katedro za modeliranje v tehniki in 
medicini Fakultete za strojništvo, Univerza v Ljubljani, in Laboratorijem za športno 
diagnostiko in nutricistiko Fakultete za šport, Univerza v Ljubljani, kjer se meritve tudi 
izvajajo. Poleg naprave za izokinetiko bomo za spremljanje aktiviranja glav mišic 
uporabljali še MC-zaznavala, ki so bila razvita v podjetju TMG-BMC d.o.o. v sodelovanju 
s Fakulteto za elektrotehniko Univerze v Ljubljani. Zaznavala so bila predhodno že večkrat 
preverjena z izometričnimi meritvami [1], [2], [3], tokrat pa jih bomo prvič uporabili za 
spremljanje aktiviranja glav mišice pri dinamičnih obremenitvah. Z rezultati teh meritev 
bomo prispevali podatke o primernosti uporabe MC-zaznaval za take in podobne meritve. 
Za dodatno validacijo meritev MC-zaznaval bomo meritve aktiviranja sočasno izvajali tudi 
z zaznavali za EMG. 
 
Tako kot pri meritvah materialnih lastnosti človeških tkiv je treba tudi pri meritvah 
aktiviranja glav mišic upoštevati, da so meritve zelo odvisne od izbire preizkušancev. 
Prostovoljci se namreč razlikujejo tako v starosti, teži, telesni višini, fizični aktivnosti itd. 
Zato smo se za potrebe doktorske disertacije omejili na določeno skupino prostovoljcev, ki 
so stari od 18 do 40 let, imajo telesno višino med 160 in 200 cm ter telesno maso od 60 do 
120 kg. Tako bodo meritve izvajane na dokaj mladih prostovoljcih s približno povprečnimi 
telesnimi parametri. Med meritvami je posebno pozornost potrebno nameniti postavitvi 
preizkušancev, prilagoditvi naprave glede na vsakega preizkušanca in pravilni postavitvi 
MC- in EMG-zaznaval. 
 
Cilji doktorske disertacije so: pridobitev lastnih materialnih lastnosti patelarnega ligamenta 
z izvedbo enoosnih nateznih preizkusov s pomočjo eksperimentov v komori za 
vzdrževanje fizioloških pogojev, pridobitev poteka aktivacije glav štiriglave stegenske 
mišice med iztegovanjem kolena z izvedbo izokinetičnih meritev in uporabo MC-zaznaval 
ter razvoj numeričnega modela človeškega kolena za uporabo v MKE-analizah, ki ga lahko 
obremenjujemo z uporabo modela aktivnih mišic. 
 
Raziskovalno delo, predstavljeno v doktorski disertaciji, je bilo odobreno s strani Komisije 
za medicinsko etiko (št. 0120-301/2017-4; KME 54/06/17) in s strani Komisije za etična 
vprašanja na področju športa (št. 14-2018). 
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2. Pregled literature 
2.1. Numerični modeli človeškega telesa 
Računalniški modeli delov človeškega telesa ali telesa kot celote že dolgo obstajajo v bolj 
ali manj kompleksnih oblikah. Namen numeričnih modelov človeškega telesa je, da s 
pomočjo računalniške opreme omogočijo raziskovanje dogajanja v človeškem telesu v 
različnih okoliščinah vsakodnevnega življenja, tj. šport, bolezni, poškodbe, nesreče in 
operacije. S temi orodji želimo raziskovati odziv človeškega telesa na različne vplive 
obremenjevanja, da bi lahko ljudem svetovali in jih s tem morda obvarovali pred 
morebitnimi nevšečnostmi, ki bi jih lahko doletele ob izvajanju določenih opravil ali pa bi 
z njihovo uporabo lahko prispevali k izboljšanju varnosti za ljudi.  
 
Biomehanika mišično-skeletnega sistema človeškega telesa je že dlje časa tema 
marsikaterih raziskav, zato ni presenetljivo, da se je v svetu razvilo že veliko numeričnih 
modelov za simuliranje premikanja človeških udov in celotnega telesa [4], [5], [6], [7], [8], 
[9], [10], [11], [12]. Numerični modeli so se najprej začeli razvijati kot t. i. modeli na 
osnovi dinamike sistema teles oz. multibody modeli (Slika 2.1), ki so bili sestavljeni iz 
glavnih delov telesa, ti deli pa so bili med seboj povezani s sklepi, ki so omogočali ali 
onemogočali rotacije, kot je to značilno za sklepe človeškega telesa [13][14][15][16]. Ker 
so bile računalniške kapacitete v preteklosti zelo omejene, so bili tudi numerični modeli 
zelo enostavni, vendar vseeno zelo uporabni, saj so znanstveniki lahko z njimi raziskovali 
osnovno biomehaniko človeškega mišično-skeletnega sistema. Še danes se uporabljajo 
multibody modeli, ki pa so nadgrajeni z mišičnim sistemom in aktivnimi mišicami 
[17][18][19]. Modeli so spremenjeni glede na zadnje ugotovitve na področju biomehanike 
človeškega telesa, da čim bolj natančno popišejo odziv človeškega telesa ob aktiviranju 
mišic na primer pri hoji, skokih, metih ali ob raznih zunanjih vplivih, kot so na primer 
pristanki in udarci [20], [4]. S pomočjo takšnih modelov lahko svetujemo športnikom pri 
optimizaciji njihovih gibov, raziskujemo gibanje poškodovancev, ki jim nato predpišemo 
primerno vadbo za krepitev pravilnih sklopov mišic, da po okrevanju ne bodo imeli 
dodatnih težav, lahko pa jih uporabljamo tudi v druge namene. 
 
Zaradi potreb raziskovanja bolj podrobnih struktur in odziva telesa nanje so se tako v 
tehniki kot v biomehaniki uveljavile raziskave z uporabo numeričnih modelov, kjer so 
raziskovali vpliv obremenitev na človeška tkiva (okostje, ligamenti, notranje organe) in 
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njihove gradnike. Za take modele je v veljavo vedno bolj vstopala metoda končnih 
elementov, ki z razdrobitvijo posameznih delov človeškega telesa v končno število med 
seboj povezanih elementov in uporabo materialnih modelov, sestavljenih iz matematičnih 
enačb za popis medsebojnega odnosa teh elementov, prikaže odziv tega dela telesa na 
preddoločeno obremenitev oziroma njihov napetostno-deformacijski odziv ter oceno 
začetka in rasti poškodbe [21], [22], [23]. 
 
 
 
Slika 2.1: Multibody človeški model [16] 
 
Z razvojem materialnih modelov so se razvijali tudi numerični modeli človeškega telesa od 
enostavnih modelov za raziskovanje obremenjevanja kosti ali posameznih vlaken 
ligamentov do vedno bolj kompleksnih struktur, celotnih ligamentov in sestave teh struktur 
v sklepe pa vse do modelov, ki želijo simulirati človeško telo kot celoto [5], [6], [7], [8], 
[9], [10], [11] (Slika 2.2). 
 
 
 
Slika 2.2: Numerični model človeka THUMS [28] 
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K napredku v numeričnih simulacijah z uporabo kompleksnih materialnih modelov in 
metodo končnih elementov je bistveno prispeval tudi napredek v strojni opremi, predvsem 
zaradi hitrejših procesorjev in večjih kapacitet komponent za shranjevanje podatkov, ki so 
omogočali uporabo vedno večjega števila končnih elementov v enem modelu. Poleg tega 
se lahko v numeričnih modelih uporablja vedno bolj kompleksne geometrije, ki lahko bolj 
realno popišejo odziv človeškega telesa. Tako so se na primer numerični modeli za popis 
človeških ligamentov v sklepih spremenili iz dvotočkovnih oz. linijskih elementov v 
večtočkovne ploščinske, v zadnjem času pa se vedno bolj uporablja volumske končne 
elemente, ki lahko najbolj realno popišejo napetostno-deformacijski odziv ligamentov na 
monotono ali dinamično obremenjevanje [24], [25], [26], [27]. 
 
 
2.2. Numerični modeli za raziskovanje obremenjevanja 
kolena  
Numerične metode se za analize biomehanskega odziva kolena uporabljajo že več 
desetletij. V začetku so raziskovalci prve enostavne analitične in numerične modele kolena 
reševali z uporabo računalniških programov, ki so jih sami programirali [29], [30], [31], od 
takrat pa so modeli in programska oprema močno napredovali. Moderni numerični modeli 
z uporabo končnih elementov večinoma temeljijo na slikah, pridobljenih z magnetno 
resonanco (MRI) ali računsko tomografijo (CT), ki prikazujejo presek telesa ali delov 
telesa v manjših in vnaprej določenih razmakih. Te slike lahko s pomočjo namenske 
programske opreme povežemo in z uporabo modelirnikov v računalniškem okolju 
modeliramo 3D oblike delov človeškega telesa. S takimi geometrijskimi modeli se 
numerični modeli človeškega kolena vedno bolje približajo realni anatomiji [32], [33]. Z 
numeričnimi modeli se poleg odziva celotnih nepoškodovanih kolen lahko analizirajo tudi 
posledice degeneracije tkiv, travmatičnih poškodb ter tudi kirurških posegov in 
rekonstrukcij sklepa [34], [35], [36]. 
 
Kljub natančni geometriji tridimenzionalne rekonstrukcije, ki jo v današnjem času 
dosežemo brez večjih težav, je razvoj natančnega MKE-modela človeškega kolena še 
vedno težka in kompleksna naloga, saj mora numerični model vsebovati tako materialno 
kot geometrijsko nelinearnost. Ligamenti so ena od najkompleksnejših struktur v kolenu, 
obenem pa so najbolj pomembni za določanje pravilne biomehanike sklepa. Ligamenti 
imajo posebne materialne karakteristike, predvsem nelinearnost, anizotropnost ter 
nestisljivost, ki predstavljajo tehnične ovire pri raziskavah. Poleg tega je zaradi 
nestandardnih eksperimentalnih preizkusov težko pridobiti realne materialne lastnosti 
ligamentov, ki jih lahko pridobimo le s preizkusi. Le z ustreznim materialnim modelom in 
hkrati s pravimi materialnimi lastnostmi lahko pričakujemo realen odziv sklepa. 
 
Skozi leta so se raziskovalci z različnimi pristopi lotili izzivov razvoja numeričnih 
modelov za popis napetostno-deformacijskega odziva ligamentov v kolenskem sklepu. 
Razlike med modeli se kažejo predvsem pri izboru tipa končnih elementov za popis 
ligamentov v numeričnem modelu. Razlike v modelih so tudi v izboru materialnih 
modelov in njihovih konstitutivnih zakonov, pa tudi pri eksperimentalno-numeričnem 
načinu pridobivanja materialnih lastnosti ligamentov. Ker je glavni cilj teh numeričnih 
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modelov popis obnašanja ligamentov in ostalih mehkih tkiv v kolenu, se kosti v sklepu 
velikokrat predpostavljajo kot toga telesa. 
 
Po pregledu literature smo opazili, da zelo malo numeričnih modelov za popis 
obremenjevanja kolena vsebuje tudi patelarni ligament in pogačico. Razlog za to je 
večinoma raziskovanje statičnih obremenitev hrustanca, meniskusa ter križnih in stranskih 
ligamentov kolena [12], [37], [38], [39], [40], [41]. Pri kvazistatičnih obremenitvah taki 
numerični modeli kolena podajo zadovoljive rezultate, pri dinamičnih analizah pa nujno 
potrebujemo tudi patelarni ligament vključno s pogačico, saj ob krčenju kolena skupaj 
zadržujeta kosti sklepa v pravilnem položaju. Večina obstoječih numeričnih modelov 
kolena se ukvarja predvsem z raziskovanjem obremenjevanja sklepnega hrustanca [37], 
[42], z obremenjevanjem in vlogo meniskusa [32] ter z raziskovanjem vpliva različnih 
načinov rekonstrukcije kolena na biomehaniko sklepa [43], [44], [45], nekateri pa se 
ukvarjajo tudi z odzivom kolenskih ligamentov na različne tipe zunanjih obremenitev od 
klečanja [46] in hoje [26][47][48] pa vse do prometnih nesreč [24][49]. 
 
 
2.3. Končni elementi za popis ligamentov 
Za numerične analize z uporabo MKE lahko uporabljamo različne tipe končnih elementov 
za popis posameznih sestavnih delov modela. Za ligamente človeškega kolena so do sedaj 
uporabljali tako dvotočkovne (diskretne in linijske, 1D) kot tudi ploščinske (2D) in 
volumske (3D) končne elemente [50] (Slika 2.3).  
 
 
 
Slika 2.3: Različne vrste končnih elementov za popis ligamentov v MKE-analizah [50] 
Prednosti diskretnih ali linijskih končnih elementov so v njihovem enostavnem 
modeliranju, računski učinkovitosti in možnosti uporabe manj zahtevnih materialnih 
modelov. Ti modeli ne potrebujejo veliko podatkov o samem materialu, saj lahko njegove 
lastnosti popišejo le v eni smeri – v našem primeru je to nateg, saj ligamenti v sklepih ob 
normalni uporabi prenašajo le natezne obremenitve. Za razliko od 2D in 3D elementov, z 
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1D elementi ne moremo prikazati lokalnih napetosti v ligamentu in prenosa obremenitev 
na druge ligamente ali kosti zaradi stika med njimi [50]. Največkrat se za popis določenega 
ligamenta uporabljajo snopi linijskih elementov, ki približno pokrijejo celotno področje 
naraščanja ligamenta [37], [51], [52], lahko pa uporabimo tudi le en linijski element, ki 
predstavlja celoten ligament [53]. Že pri prvih preizkusih na tkivih so opazili izrazito 
nelinearnost ligamentov [54], [55], zato je bilo treba razviti tudi materialni model, ki bo 
popisal to nelinearnost. 
 
V ta namen so se začeli razvijati kvadratični materialni modeli [30] oz. modeli, ki so 
kvadratični le v začetnem delu obremenjevanja in po določeni deformaciji postanejo 
linearni [56]. Materialni modeli so se z leti razvijali in izboljševali [53], [57], [58]. 
Raziskave so pokazale, da način modeliranja ligamentov močno vpliva na kinematiko 
sklepa [21], zato je treba veliko pozornosti nameniti ustreznemu določanju lastnosti in 
načinu modeliranja tkiv, uporabljenih v numeričnem modelu. 
 
Trenutno se v svetu največkrat uporabljajo volumski končni elementi, kar je posledica 
predvsem močnejših in hitrejših računalnikov in razvoja tehnologije, da lahko MRI- in 
CT-posnetke združujemo v 3D-modele. Uporaba volumskih končnih elementov je tudi 
najbolj intuitiven pristop k reševanju problema, saj je numerični model tako bolj podoben 
realnemu stanju določene strukture. Sprva so zaradi pomanjkanja dobrih materialnih 
modelov uporabljali kombinacijo volumskih ali ploščinskih končnih elementov z linijskimi 
elementi, ki so bili vpeti v to strukturo. Tako so linijski elementi prevzeli nalogo 
pravilnega odziva, ploščinski ali volumski elementi pa le vlogo 3D-prikaza odziva 
ligamenta ali pa so imeli pomembno vlogo pri modeliranju stikov elementov z drugimi 
površinami numeričnega modela [59], [60], [61], [62], [63], [64], [65]. 
 
Čeprav ligamenti izkazujejo izrazite anizotropične materialne lastnosti, so se prvi 
materialni modeli za volumske končne elemente razvijali brez upoštevanja anizotropije. 
Taki materialni modeli so bili npr. hiperelastični neo-Hooke modeli [66] in Mooney-Rivlin 
modeli [67]. Kljub temu se zadnje čase vedno bolj uporabljajo anizotropni materialni 
modeli, ki so že vključeni v programsko opremo [68], [69], [70]. Za analizo mehkih tkiv so 
se poleg tega razvijali tudi namensko razviti materialni modeli [71], [72], [73], ki pa so 
omejeni na izotropični odziv zaradi svoje formulacije. 
 
V preteklosti so se razvijali tudi hiperelastični, nestisljivi in viskoelastični materialni 
modeli [23], [74], [75], [76], [77] ter materialni modeli, ki popisujejo odziv nestisljivega 
materiala, ojačanega z vlakni, ki je zmožen simulirati visoke deformacije [33], [78], [79]. 
Ti materialni modeli so se večkrat uporabili tudi v poznejših raziskavah [32], [80], [81]. 
  
Pregled literature 
10 
 
 
 
11 
3. Anatomija kolena 
Koleno je največji in verjetno najbolj obremenjen sklep, saj ob vsakdanjih opravilih 
prenaša težo celotnega telesa. Sestavljata ga dve največji in najmočnejši kosti v človeškem 
telesu, stegnenica (femur) in golenica (tibia), poleg njiju pa še pogačica (patela) in 
mečnica (fibula) (Slika 3.1). Obenem je koleno tudi najkompleksnejši sklep v človeškem 
telesu, saj se zaradi oblike glav kosti, ki ga tvorijo, ob njegovem krčenju in iztegovanju v 
samem sklepu pojavi tako rotacijsko kot tudi translatorno gibanje. Za stabilnost kolena in 
za omogočanje takega premikanja skrbijo kolenski ligamenti in mišice, ki se naraščajo na 
kosti kolenskega sklepa.  
 
 
 
Slika 3.1: Kosti in vezivna tkiva kolena v iztegnjenem položaju [83] 
 
Poleg njih za stabilnost in pravilno gibanje skrbita tudi dva meniskusa, ki zapolnjujeta 
vrzel med glavama stegnenice in golenice in porazdeljujeta obremenitve na večjo površino 
hrustanca. Pomembna struktura kolenskega sklepa je tudi kolenska ovojnica, ki v 
kolenskem sklepu zadržuje senovialno tekočino, ki skrbi za mazanje in prehranjevanje 
kolenskega hrustanca. Na kosteh v okolici kolena so pripete še kite mišic, ki so glavne pri 
premikanju spodnje okončine. Med te kite spada tudi kita štiriglave stegenske mišice 
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(quadriceps femoris), ki je podaljšek patelarnega ligamenta in preko pogačice prenaša silo 
mišice na golenico [82]. 
 
 
3.1. Kosti spodnje okončine 
Človeški skelet je sestavljen iz 206 kosti, ki telesu dajejo osnovno obliko in služijo kot 
opora za druge organe v telesu (Slika 3.2). Kosti predstavljajo sistem vzvodov, ki s 
pomočjo krčenja mišic (mišične kontrakcije) opravljajo premikanje telesa. Skelet deluje 
tudi kot zaščita organov, shramba kalcijevih, fosfatnih in drugih ionov, v njem pa se iz 
kostnega mozga proizvajajo tudi nove krvne celice. Kosti so ena od najbolj togih struktur v 
človeškem telesu [84].  
 
 
 
Slika 3.2: Človeško okostje: a) iz sprednje strani, b) iz zadnje strani [84] 
 
Kostnino sestavljata anorganska in organska medceličnina, kjer organski del predstavljajo 
kolagenska vlakna tipa I, glikozaminoglikani in glikoproteini, anorganski del pa predvsem 
ioni kalcija in fosfata, ki se nalagajo na osnovo iz organske medceličnine. V kostnini 
najdemo tudi štiri vrste kostnih celic, med katerimi so najbolj pomembni osteoblasti, ki 
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skrbijo za sintezo organske kostne medceličnine. Ko se obdajo z medceličnino, se njihova 
aktivnost zmanjša in se preoblikujejo v osteocite, ki se lahko po potrebi ponovno 
preoblikujejo v osteoblaste. Poleg njih veliko vlogo igrajo tudi osteoklasti, ki skrbijo za 
razgrajevanje kostne medceličnine. Medsebojno delovanje osteoblastov in osteoklastov 
skrbi za možnost prilagajanja strukture kosti glede na zunanje obremenitve, saj se kostnina 
ves čas obnavlja. Makroskopsko poznamo kompaktno kostnino (kompakta) in spongiozno 
oz. trabekularno kostnino (spongioza) (Slika 3.3). V dolgih kosteh sta končna dela kosti 
večinoma zgrajena iz spongioze, ki jo prekriva tanka plast kompakte. Osrednji del kosti je 
v sredini votel, zunanjost pa v celoti gradi kompakta. 
 
 
 
Slika 3.3: Prerez zgornjega dela stegnenice [85] 
 
Kosti so med seboj večinoma povezane tako, da je med njimi sklepna špranja. Če ta 
špranja omogoča premikanje, imenujemo tako povezavo pravi sklep. Nekatere kosti so 
med seboj povezane s hrustancem ali vezivom in so slabo gibljive ali celo negibljive. 
Takim zvezam pravimo nepravi sklepi. V pravem sklepu se stikata dve ali več kosti, 
sklepne površine pa pokriva sklepni hrustanec. Okoli sklepa imamo ovojnico iz dveh 
plasti. Zunanja, čvrstejša, plast je ojačana z ligamenti, ki premoščajo sklep, in skrbi za 
stabilnost sklepa, notranja plast pa je tanka sinovialna ovojnica, ki izloča sklepno 
(sinovialno) tekočino, ki zmanjšuje trenje med sklepnimi hrustanci in jih prehranjuje. 
Zgradba in oblika sklepnih površin med kostmi določata smeri in omejitve njegovega 
gibanja (Slika 3.4), obsežnost gibov pa določajo sklepne vezi ter debelina in napetost 
mišic, ki določen sklep premoščajo. Okostje spodnje okončine sestavljajo stegno, golen in 
kosti stopala. V stegnu imamo stegnenico (femur) in pogačico (patella), v goleni pa 
golenico (tibia) in mečnico (fibula) (Slika 3.5). Skelet stopala sestavljajo nartne kosti, 
stopalnice in prstnice. Stegnenica, pogačica in golenica skupaj tvorijo kolenski sklep. 
Nartne kosti skupaj z golenico in mečnico tvorijo skočni sklep oziroma gleženj. Kosti 
spodnje okončine skupaj predstavljajo oporo celotnemu zgornjemu delu telesa. Spodnja 
okončina se z zgornjim delom telesa povezuje preko kolčnega sklepa med stegnenico in 
kolčnico (os coxae), ki je del medenice (pelvis). Medenica je koščen obroč, ki težo trupa 
prenaša na spodnje ude in varuje organe v njej. Sestavljena je iz križnice s trtico in dveh 
kolčnic. Kolčnico sestavljajo črevnica, sednica in sramnica, ki se stikajo v sredini kolčnice, 
kjer je sklepna ponev za kolčni sklep. Kolenski sklep v osnovi sestavljajo stegnenica, 
golenica in pogačica, zraven pa lahko štejemo tudi mečnico, saj sta z golenico povezani z 
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zelo močnimi ligamenti, ki skoraj onemogoča njuno medsebojno gibanje, en od ligamentov 
kolena (zunanji stranski ligament) pa se tudi prirašča na glavo mečnice. 
 
 
 
Slika 3.4: Pravi in nepravi sklep [86] 
 
Pogačica je seizmoidna kost, ki drsi po žlebu glave stegnenice in tako preprečuje premik 
pogačice vstran. Njena oblika služi tudi varovanju sklepne površine stegnenice in 
razporeditvi sil v kolenu in s tem pritiska na večjo naležno površino na stegnenici [87]. 
Glavna naloga pogačice je povečati ročico navora štiriglave mišice, kar posledično 
zmanjšuje silo, potrebno za iztegovanje kolena. 
 
 
 
Slika 3.5: Kosti noge [86]  
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3.2. Ligamenti 
Ligamenti so, tako kot kite, vrsta urejenega čvrstega vlaknastega veziva, pri katerem 
kolagenska vlakna potekajo vzporedno v snopih, med njimi pa je malo rahlega veziva, po 
katerem potekajo krvne žile in živci [84]. Razlika med kitami in ligamenti je ta, da so kite 
podaljški mišic in mišice pripenjajo na kosti [88], ligamenti pa se na obeh koncih 
priraščajo na kosti in jih tako povezujejo med seboj (Slika 3.6). Ligamenti večinoma 
skrbijo za stabilnost sklepov in za njihovo pravilno premikanje. 
 
 
 
Slika 3.6: Patelarni ligament in kita štiriglave stegenske mišice [86] 
 
Osnovni gradniki ligamentov in kit so kolagen, proteoglikani, elastin, fibronektin in 
fibroblasti oz. fibrociti. Ligamenti so zgrajeni iz dveh vrst kolagena in sicer iz tipa I in tipa 
III. Kolagen tipa I je vijačnica, ki je zgrajena iz dveh α1 in ene α2 verige ter je odgovorna 
za trdnost ligamentov, kolagen tip III pa je vijačnica, ki je zgrajena iz treh α1 verig in 
ligamentom daje prožnost, za katero je odgovoren tudi elastin [89]. Fibronektin je 
odgovoren za adhezijo med celicami in njihovo migracijo po tkivu, fibroblasti pa so celice, 
ki skrbijo za obnovo ligamentov. Fibroblasti imajo obliko jajca oziroma elipse. V 
močnejših tkivih so manj pogosti in stisnjeni med ostale sestavne dele tkiva. Ko so 
neaktivni se spremenijo v fibrocite, ki se ob poškodbi tkiva aktivirajo in preoblikujejo 
nazaj v fibroblaste, da pomagajo zaceliti poškodbo [84]. Snop večjega števila kolagenskih 
molekul sestavlja mikrofibrilo kolagenskega vlakna, snop mikrofibril pa fibrilo. Več fibril 
v snopu sestavlja kolagensko vlakno, ki je osnovni gradnik kit in ligamentov (Slika 3.7). 
Kolagenska vlakna se povezujejo v snope in tako tvorijo mikrofibrile ligamentov. Snop 
mikrofibril tvori podfibrilo, snop podfibril pa tvori vlakno kite ali ligamenta. Ta vlakna so 
povezana v večjo strukturo, imenovano fascikel, med vlakna pa se vrivajo 
fibroblasti/fibrociti, elastin in drugi gradniki kit. 
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Slika 3.7: Zgradba kolagenskega vlakna [90] 
 
Zaradi elastina se tvori vijugasta struktura, ki omogoča raztezanje ligamenta že ob manjših 
obremenitvah. Fascikli so obdani s fascikularno membrano, ki jih loči od ostalih fasciklov, 
s katerimi skupaj tvorijo glavno strukturo – ligament ali kito (Slika 3.8). Ligamenti in kite 
so zelo odporni na natezne obremenitve, ker so vlakna v njih večinoma usmerjena 
longitudinalno glede na delovanje nateznih sil, ki se pojavljajo v vsakdanjem življenju 
[90]. 
 
 
 
Slika 3.8: Zgradba kite [91] 
 
 
3.2.1. Ligamenti v kolenskem sklepu 
Glavni ligamenti v kolenskem sklepu so (Slika 3.6 in Slika 3.9): 
- lateralni (zunanji) stranski ligament (ang. Lateral collateral ligament (LCL)), 
- medialni (notranji) stranski ligament (ang. Medial collateral ligament (MCL)), 
- sprednja križna vez (ang. Anterior cruciate ligament (ACL)),  
- zadnja križna vez (ang. Posterior cruciate ligament (PCL)) 
- in ligament pogačice oz. patelarni ligament (ang. Patellar ligament (PL)). 
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Ligamenti MCL, ACL in PCL se na spodnji strani pripenjajo na golenico in na zgornji 
strani na stegnenico, medtem ko se ligament LCL na spodnji strani pripenja na mečnico. 
LCL in MCL se kot stranska ligamenta pripenjata na bočni strani kolenskega sklepa, 
medtem ko se ACL na golenici pripenja na sprednji (anteriorni) del njene glave med 
kolenskim hrustancem, na stegnenici pa se pripenja zadaj v kanalu med kondiloma. Za 
razliko od ACL se PCL pripenja na zadnji (posteriorni) strani golenice in stegnenice (Slika 
3.9).  
 
 
 
Slika 3.9: Pritrdišča križnih ligamentov (ACL in PCL) [86] 
 
Stranska kolenska ligamenta skrbita za bočno stabilnost kolenskega sklepa, križna 
ligamenta pa skrbita za frontalno stabilnost kolena in s tem preprečujeta prekomerno 
iztegnitev kolena (ACL) oziroma pomik stegnenice naprej ob skrčitvi kolena (PCL), za kar 
je pomemben tudi ligament pogačice. Na spodnjo stran pogačice s svojim zgornjim delom 
pripenja PL, s spodnjim delom pa se narašča na izrastek na sprednjem (anteriornem) delu 
golenice pod samim kolenskim sklepom. PL lahko obravnavamo tudi kot podaljšek kite 
štiriglave stegenske mišice (ang. Quadriceps femoris) (QF), v katero se vrašča pogačica 
(Slika 3.6).  
 
 
3.2.2. Mehanske lastnosti ligamentov 
Ker je osnovna funkcija ligamentov prenašanje nateznih obremenitev, njihove mehanske in 
materialne lastnosti pridobivamo z izvedbo enoosnih nateznih preizkusov, s katerimi 
spremljamo njihov napetostno-deformacijski odziv, ki je izrazito nelinearen in v obliki 
črke »S« (Slika 3.10). Razdelimo ga lahko na tri značilne faze: začetno, linearno in fazo 
pretrga. 
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Slika 3.10: Krivulja napetost-deformacija za kite in ligamente [90] 
 
Lastnosti ligamentov se kljub začetnim mikropoškodbam zelo malo spreminjajo zaradi 
nehomogene zgradbe tkiva (Slika 3.11). Čeprav so vlakna v ligamentih večinoma 
usmerjena v smeri obremenitve, to ne velja za vsa vlakna, zato se ob obremenitvi ne 
napnejo vsa naenkrat. Poleg tega so vlakna v ligamentu različno dolga in v 
neobremenjenem stanju zaradi elastina tvorijo vijuge. Ob večjih obremenitvah, ko že pride 
do poškodb določenih vlaken, se tkivo nekoliko bolj raztegne, tako da se nenapeta vlakna 
napnejo in takrat začnejo prenašati obremenitev [90]. 
 
 
 
Slika 3.11: Nehomogenost tkiva [90] 
 
V začetni fazi se ob večanju obremenitve ligament zelo hitro razteza. Tak odziv je značilen 
zaradi prej omenjene vijugaste oblike vlaken v razbremenjenem stanju. Ta faza traja, 
dokler se ne izravna večina vlaken v ligamentu. Tej fazi sledi linearna faza, v kateri je 
opaziti izrazito linearen odziv raztegovanja ligamenta na natezno obremenitev. V linearni 
fazi načeloma ne prihaja do poškodb vlaken. Če v tej fazi ligament razbremenimo, se tkivo 
povrne v prvotno stanje. Tretjo fazo imenujemo faza pretrganja, saj se v tem področju 
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linearni odziv ligamenta zaradi mikropoškodb vlaken preneha. Kljub mikropoškodbam 
lahko ligament še naprej obremenjujemo, saj se zaradi zgradbe ligamenta ne pretrgajo vsa 
vlakna naenkrat. Ko pridemo do obremenitve ali deformacije pretrga, v ligamentu poči že 
toliko vlaken, da ta ne more več prenašati take obremenitve, zato se strgajo še ostala 
vlakna, ligament pa se pretrga [92]. 
 
Raziskave napetostno-deformacijskega odziva kit in ligamentov [93], [94] so tudi 
pokazale, da ima hitrost obremenjevanja vpliv na napetostno-deformacijski odziv 
ligamenta. Na kitah zajcev so izvajali preizkuse pri hitrostih deformacije 10 %L0/s in 
hitrostih, večjih od 1000 % L0/s, kolikor je dopuščala eksperimentalna oprema [95]. 
Eksperimentalno delo na človeških kolenskih ligamentih so izvajali pri hitrosti 0,016 
mm/s, ki je predstavljala kvazistatično obremenitev ligamenta, nato pa še pri 160 mm/s in 
1600 mm/s, kar naj bi predstavljalo hitrost obremenjevanja ob trkih vozila v pešca [94], 
[96]. Rezultati so pokazali, da se ob večji hitrosti obremenjevanja povečata togost 
ligamenta in napetost ob pretrgu ligamenta, zmanjša pa se največja deformacija ligamenta 
(Slika 3.12). 
 
 
 
Slika 3.12: Vpliv hitrosti obremenjevanja na napetostno-deformacijski odziv ligamentov [90] 
 
 
3.3. Mišice 
Mišičje v človeškem telesu delimo na skeletno, gladko in srčno (Slika 3.13). Mišičja se 
med seboj razlikujejo po zgradbi in delovanju. Gladko mišičje sestavljajo gladke mišične 
celice, ki so organizirane v različnih smereh po plasteh in gradijo stene notranjih organov 
in žil. Za njih je značilno počasno krčenje in sproščanje. Njihova naloga je prenos tekočin 
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in snovi skozi telesne cevi ter uravnavanje delovanja notranjih organov. Skeletno mišičje 
predstavlja 40 % telesne teže odraslega človeka. Sestavljajo ga dolga skeletna mišična 
vlakna, ki zaradi svoje zgradbe izgledajo prečno progasta. Njihova osnovna funkcija je 
krčenje, s katerim organizmu omogočajo gibanje, vzdrževanje telesne drže, stabilizacijo 
sklepov in ustvarjanje toplote. Krčenje skeletne mišičnine je hitrejše in pod vplivom volje 
človeka. Ker se skeletne mišice pripenjajo na kosti preko sklepov, predstavljajo aktivni del 
lokomotornega aparata. Srčno mišičje je zgrajeno iz vrste prečno progaste mišičnine, 
imenovane miokard. Ta je zelo dobro ožiljena in vsebuje veliko mitohondrijev, ki jo ves 
čas oskrbujejo z energijo. Srčno mišičje gradi srčno mišico, ki potiska kri po telesu in 
deluje neodvisno od volje človeka in sama vzdržuje ritem delovanja glede na potrebe telesa 
[84]. 
 
 
 
Slika 3.13: Različni tipi mišičja: a) skeletno, b) gladko, c) srčno mišičje. [84] 
 
 
3.4. Mišice kolenskega sklepa 
Okoli kolenskega sklepa se pripenja veliko različnih mišic (Slika 3.14), vendar pa so za 
krčenje in iztegovanje kolena pomembne le nekatere. Na sprednji strani stegenskega dela 
se nahajata krojaška mišica (ang. Sartorius), ki je odgovorna za vzdolžno rotacijo celotne 
spodnje okončine, in štiriglava stegenska mišica (ang. Quadriceps femoris (QF)). QF je 
zgrajena iz štirih glav Vastus lateralis (VL), Vastus medialis (VM), Vastus intermedius 
(VI) in Rectus femoris (RF). Vse štiri glave stegenske mišice se s kito preko pogačice in 
patelarnega ligamenta naraščajo na zgornji sprednji del golenice, na drugi strani pa tri 
glave (VM, VI in VL) izvirajo iz zgornjega dela stegnenice v bližini kolčnega sklepa in 
iztegujejo koleno, ena glava (RF) pa izvira iz spodnjega zunanjega dela medenice (Slika 
3.15), ki poleg iztegovanja kolena skrbi tudi za dvigovanje celotne noge proti trupu, saj je 
vezana čez dva sklepa (koleno in kolk) [84], [97]. 
 
Na zadnji strani kolena se na golenico pripenja dvoglava stegenska mišica (ang. Biceps 
femoris (BF)), ki se s krajšo glavo na eni strani pripenja na zgornji del mečnice, na drugi 
strani pa na zgornji del stegnenice. Daljša glava se pripenja na zadnji zunanji strani 
zgornjega dela golenice, na drugi strani pa se pripenja na spodnji del medenice, saj poleg 
krčenja kolena pomaga tudi pri dvigovanju trupa. Poleg dvoglave stegenske mišice se na 
zadnji strani stegna nahajata še polopnasta (ang. Semimembranosus) in polkitasta mišica 
(ang. Semitendinosus) (Slika 3.14), ki sta prav tako povezani čez dva sklepa in se na eni 
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strani pripenjata na notranji zadnji strani golenice, na drugi strani pa se pripenjata na 
spodnji del medenice [84]. 
 
 
 
Slika 3.14: Mišice spodnje okončine: a) sprednja stran, b) zadnja stran [84] 
 
 
 
Slika 3.15: Narastišča glav štiriglave stegenske mišice [97] 
 
 
3.4.1. Gradniki in struktura skeletnih mišic 
Skeletno ali prečno progasto mišično tkivo je zgrajeno iz miofibril, ki so zgrajene iz 
osnovne enote krčenja skeletnega vlakna, tj. sarkomere. Mišica dobi prečno progavost 
zaradi urejenosti odsekov v sarkomeri, kjer so temni (anizotropni) in svetli (izotropni) 
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odseki urejeni zaporedno. Miofibrile se nato povezujejo v snope, ki so obdani s 
sarkoplazmo, med njimi potekajo kapilare, obdaja pa jih celična membrana sarkolema, pod 
katero se nahajajo tudi številna jedra. Snop miofibril skupaj s sarkoplazmo, sarkolemo, 
jedri in kapilarami predstavlja eno skeletno mišično vlakno. Mišična vlakna se povezujejo 
v snope mišičnih vlaken, ki jih obdaja membrana endomizij. Vsak snop mišičnih vlaken 
obdaja membrana perimizij. Snopi vlaken se nato vežejo v celotno mišico, med njimi pa se 
vrivajo večje kapilare. Celotno mišico obdaja membrana epimizij, ki daje mišici obliko in 
jo varuje (Slika 3.16). Mišica se na obeh koncih s kitami prirašča na skelet [84]. 
 
 
 
Slika 3.16: Zgradba mišičnega tkiva [98] 
 
3.4.2. Funkcije skeletnih mišic 
Glavna funkcija mišic je njihovo krčenje oz. mišična kontrakcija. Ker vedno delujejo v 
nasprotnih si parih, tako da se ena krči in druga razteguje, je za premikanje potrebno le 
krčenje ene od mišic v paru. Ob kontrakciji se ustvari sila, ki deluje na obe kiti mišice. 
Mišice so vedno povezane iz ene kosti na drugo, da lahko izvajajo premikanje sklepa, ki ga 
premoščajo. Skeletne mišice uporabljamo za premikanje udov, dvigovanje telesa ali drugih 
predmetov, za pokončno držo in ohranjanje ravnotežja. Mišice, ki izvajajo določen gib, 
imenujemo agonisti, tiste, ki izvajajo njim nasproten gib, pa imenujemo antagonisti. 
Mišice, ki skupaj izvajajo določen gib, imenujemo sinergisti [84]. 
 
 
3.4.3. Mehanske lastnosti skeletnih mišic  
Mišice so posebno tkivo, ki ima sposobnost avtonomnega krčenja. S krčenjem ustvarjajo 
napetost v svoji strukturi, ki posledično ustvarja silo na dele telesa, na katere je pripeta in 
jih vleče skupaj. Celotno napetost mišice, ki je posledica njenega delovanja in zgradbe, 
dobimo iz dveh komponent – pasivne in aktivne. Pri raztegovanju pasivne mišice se v njej 
ustvarja določena napetost, ki se z raztezanjem eksponentno veča (Slika 3.17). Poleg te 
napetosti lahko mišica, zaradi vzburjanja preko živčevja, ustvarja tudi aktivno napetost. 
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Funkcija aktivne napetosti je konveksne oblike in ob krčenju mišice doseže svoj 
maksimum približno na polovici dolžine sproščene mišice. Območje, kjer pasivna napetost 
še deluje, aktivna pa je blizu maksimumu, imenujemo optimalno območje delovanja. V 
tem območju mišica razvije največjo silo [84]. 
 
 
 
Slika 3.17: Napetostni odziv skeletne mišice [84] 
 
Za izvajanje giba je potrebna aktivna napetost, njena jakost pa je odvisna od števila 
nastalih aktinsko-miozinskih kompleksov v sarkomerah, ki so potrebni, da se krčenje 
mišice sploh izvaja. Pasivna napetost je odvisna od zgradbe mišice in elastičnih elementov 
v samem mišičnem vlaknu in vezivu, določa pa mejno vrednost napetosti, pri kateri se 
mišica pretrga. Elastični elementi v mišici blažijo njeno krčenje in omogočajo sprostitev 
mišice po krčenju [84]. Pri skeletnih mišicah poznamo dve vrsti mišičnih kontrakcij, 
izometrično in izotonično kontrakcijo (Slika 3.18). Ločimo ju glede na razmerje med 
močjo mišične kontrakcije in dolžino mišice ob kontrakciji. 
 
 
 
Slika 3.18: Izometrična in izotonična kontrakcija [84] 
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Pri izometrični kontrakciji se razdalja med narastiščema mišice ne skrajšuje, kljub temu da 
miofilamenti drsijo drug ob drugem, zato napetost v mišici narašča le na račun raztezanja 
elastičnih elementov v njej. Tako vrsto kontrakcije uporabljamo ob vzdrževanju pokončne 
drže, držanju predmetov v rokah in kadar želimo odriniti težak tovor ali pa se naslanjamo 
na oviro. Izotonična kontrakcija se razvije zaradi drsenja miofilamentov drug ob drugem, 
tako da se razdalja med narastiščema mišice skrajša in se pojavi gib. Primer take 
kontrakcije je vsako gibanje okončin, na primer krčenje ali iztegovanje kolena, premikanje 
roke, dvigovanje bremen idr. 
 
 
3.5. Sklepni hrustanec 
Hrustanec je trdno, spolzko tkivo, ki se nahaja na stikih kosti v sklepih. Za razliko od 
ostalih veziv je hrustančna medceličnina bolj čvrsta. Njena naloga je podpora mehkim 
tkivom in pokrivanje sklepnih površin, saj zaradi svoje gladke površine omogoča gladko 
drsenje med gibanjem v sklepih. Medceličnina je bogata s proteoglikanskimi agregati, med 
njimi pa so hrustančne celice in kolagenska ter elastična vlakna, ki skupaj omogočajo 
trdnost hrustanca. Ker proteoglikanski agregati nase vežejo veliko vode, nudijo odpor proti 
stiskanju in so zelo pomembni za prehrano hrustančevine. Glede na zgradbo poznamo tri 
vrste hrustančevine: hialino, elastično in vezivno (Slika 3.19). Hialina hrustančevina je 
najpogostejša oblika hrustančevine v telesu. Najdemo jo na sklepnih površinah v obliki 
sklepnega hrustanca, v delih reber, dihalnih poteh in v rastnem hrustancu, poleg 
medceličnine pa jo večinoma gradijo kolagenska vlakna tipa II, proteoglikanski agregati in 
strukturni glikoproteini. Elastična hrustančevina se nahaja v uhljih, ušesni troblji in 
nekaterih hrustancih grla, poleg kolagenskih pa vsebuje tudi elastična vlakna. Vezivno 
hrustančevino najdemo v medvretenčnih ploščicah in meniskusu. Ta vrsta hrustančevine je 
zmes hrustančevine in čvrstega veziva, kjer so poleg vlaken kolagena tipa I, ki v 
medceličnini prevladuje, vloženi tudi vretenasti fibroblasti [84]. 
 
 
 
Slika 3.19: Vrste hrustančevine: a) hialina, b) elastična, c) vezivna [84] 
 
Sklepni hrustanec izrašča iz zgornje plasti kostnine (Slika 3.20) in s pomočjo svoje 
strukture ter oskrbe s senovialno tekočino omogoča, da se sklep premika skoraj brez trenja. 
Ker je hrustanec zelo slabo prekrvavljen, se ob poškodbah tudi zelo počasi celi, zato lahko 
ob dlje trajajočem preobremenjevanju pride do poškodb, ki jih telo ne more samo zaceliti. 
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Hrustanec tudi ni ožiljen, zato njegove poškodbe navadno opazimo šele, ko v sklepu pride 
do stika na kostnini. 
 
 
 
Slika 3.20: Zgradba in plasti sklepnega hrustanca [99]  
 
V kolenskem sklepu se nahajajo trije sklepni hrustanci. Hrustanec stegnenice se razteza čez 
oba kondila stegnenice in je povezan na anteriornem delu, kjer se stika s pogačico. 
Hrustanec pogačice se razteza čez posteriorni del pogačice, proti stegnenici. Hrustanec 
golenice je sestavljen iz dveh delov, po en na vsakem kondilu golenice, kjer prihaja do 
stika med golenico in kondili stegnenice (Slika 3.21). Kolenski sklepni hrustanci prenašajo 
obremenitve med kondili stegnenice in pogačico ter med kondili stegnenice in golenice. 
Med stegnenico in golenico se vrivata tudi dva meniskusa, ki zapolnjujeta špranjo med 
kondili in pomagata porazdeliti obremenitev v sklepu na večjo površino hrustanca. 
 
 
 
Slika 3.21: Sklepni hrustanci v človeškem kolenu [100] 
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3.6. Meniskus 
Meniskus je posebna vezivna struktura, ki jo najdemo le v kolenskem sklepu. Po zgradbi 
spada med vezivno hrustančevino, kjer v medceličnini prevladujejo vlakna kolagena tipa I, 
60 % njegove mokre teže pa predstavlja voda. V vsakem kolenu imamo lateralni (zunanji) 
meniskus in medialni (notranji) meniskus, ki se z rogovi pripenjata na greben na sredini 
glave golenice. Gledano z vrha imata oba obliko polmeseca. Lateralni meniskus je navadno 
manjši in ima večinoma enak presek po celotni dolžini. Za razliko od njega je medialni 
meniskus večji, njegov presek pa se veča od sprednje proti zadnji strani kolena (Slika 
3.22). Na spodnji strani sta meniskusa ploska, na zgornji pa imata konkavno obliko, ki je 
obratno skladna obliki kondilov stegnenice.  
 
 
 
Slika 3.22: Zunanji in notranji meniskus na hrustancu golenice [100] 
 
V prečnem prerezu imata meniskusa trikotno obliko, tako da debelejši del leži na zunanji 
strani kolena in se tanjša proti sredini. Zunanji del meniskusa je konveksne oblike in se 
prirašča na sklepno ovojnico, preko katere je tudi ožiljen. Meniskusa prosto ležita na 
sklepnem hrustancu golenice in se po njem lahko premikata glede na položaj stegnenice. 
Med premikanjem kolena izravnavata neskladne sklepne ploskve, ker se oblika naležne 
ploskve stegnenice iz majhne ukrivljene površine ob pokrčenem kolenu spremeni v večjo 
bolj ravno ploskev ob iztegnjenem kolenu (Slika 3.23). 
 
Prerez meniskusa lahko razdelimo na tri različne plasti (Slika 3.24). Zgornja plast je mreža, 
ki pokriva površino meniskusa s tankimi med seboj prepredenimi vlakni. Druga, lamelarna 
plast leži pod prvo plastjo in je zgrajena iz lamel snopov kolagenskih vlaken, ki se sekajo 
pod različnimi koti. V osrednji glavni plasti večinoma najdemo snope vlaken, orientiranih 
v smeri oboda meniskusa. Zlasti v tej plasti se prej omenjeni snopi prekrivajo z obodno 
usmerjenimi kolagenskimi vlakni, ki naj bi preprečevali ločitev obodnih vlaken, hkrati pa 
mehansko dodatno okrepili meniskus [101]. 
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Slika 3.23: Oblika naležne ploskve stegnenice na golenico [86] 
 
Meniskus je pomemben za razporejanje obremenitev, ki se med premikanjem kolena preko 
hrustanca stegnenice prenašajo na hrustanec golenice. Brez njega bi bil sklepni hrustanec 
točkovno preobremenjen, s tem pa bi se povečala njegova obraba in možnost poškodbe. 
Poleg pomoči pri prenosu obremenitev meniskusa skrbita za stabilnost kolena in pravilno 
premikanje kolenskega sklepa. 
 
 
 
Slika 3.24: Tri plasti meniskusa [102] 
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4. Materialne lastnosti ligamentov 
4.1. Raziskave materialnih lastnosti ligamentov  
Raziskave materialnih lastnosti ligamentov so se začele s preizkusi na živalskih tkivih 
[103], [104], [105], [106], šele kasneje pa tudi na vzorcih človeških tkiv. Danes se večina 
preizkusov izvede in vitro na vzorcih, ki jih pridobimo od pokojnih darovalcev. Vzorce 
ligamentov se pripravi glede na način preizkusa, in sicer se lahko izreže del ligamenta, cel 
ligament brez kosti, lahko pa tudi ligament z deli kosti, na katere se pripenja [92], [107], 
[108], [109], [110], [111], [112]. Za obremenjevanje vzorcev se večinoma uporabljajo 
natezne naprave, ki so namenjene raziskavam kovinskih in drugih materialov [92], [107], 
[113], [114], [115], [116], pri nekaterih raziskavah pa se uporabljajo namensko razvite 
naprave [112], [117], [118], [119]. V zadnjem času se za preizkuse uporablja tudi celotne 
sklepe [120]. Odstranjene so le nekatere strukture, ki ovirajo merjenje želenih lastnosti. 
Taki preizkusi morajo biti seveda skrbno in natančno načrtovani, da ne prihaja do 
nepotrebnih napak pri meritvah oziroma do povsem napačnih rezultatov meritev. 
 
Zaradi težav z dostopnostjo človeških vzorcev za preizkuse se raziskovalci vedno bolj 
odločajo za izvajanje in vivo preizkusov, tj. preizkusov na živih preizkušancih, kjer pa 
lahko izvajajo le preizkuse, ki za preizkušance niso nevarni. Z in vivo preizkusi so prav 
tako najprej začeli na živalih [114], [116], ki so jim v tkivo s kirurškim posegom vstavili 
pretvorne sponke z uporovnimi merilnimi zaznavali, kasneje pa so uporabljali tudi 
sonometrične kristale in z uporabo ultrazvoka spremljali njihove premike ob določenih 
obremenitvah. Na človeku so preizkuse in vivo začeli izvajati šele kasneje. Najprej so 
uporabljali implantate v obliki uporovnih zank [121], ki so jih pod lokalno anestezijo 
pritrdili prostovoljcem na mišice oziroma kite [116]. Tako so pridobili podatke o silah, ki 
nastopijo v teh tkivih pri določeni aktivnosti. Ker je invazivna metoda s kirurškim 
posegom raziskovanja na človeškem telesu neetična, so jo kmalu prepovedali. V 
raziskovalne namene so tako začeli uvajati ultrazvočno neinvazivno metodo, s katero so 
spremljali pomike prirastišč kit na mišice med določenimi vajami in gibi, pri katerih so 
merili reakcijsko silo spodnje okončine [122], [123], [124]. Vaje se izvajajo na tekočem 
traku ali z vpetjem spodnje okončine v napravo, ki natančno nadzoruje gibanje in meri 
reakcijske sile ali momente v sklepu [122]. Pri neinvazivnih metodah raziskovanja je treba 
omeniti, da moramo vedno najprej poskrbeti za varnost in zdravje prostovoljcev, zato 
morajo biti preizkusi omejeni na obremenitve, ki pri prostovoljcih ne predstavljajo 
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nevarnosti za nastanek poškodb, zato s takimi meritvami ne moramo opazovati odziva 
tkiva v celotnem območju do pretrga. 
 
Za kakovostno eksperimentalno delo s človeškimi ligamenti je treba poznati vplivne 
parametre nestandardiziranih nateznih preizkusov. K odstopanju izmerjenih vrednosti 
prispevajo številni dejavniki, vključno s pomanjkanjem standardov za preizkušanje 
bioloških materialov. 
 
V svetu obstajajo le smernice za izvajanje metod, potrebnih za vrednotenje mehanskih in 
strukturnih lastnosti ligamentov [125]. Zaradi različnih postopkov prihaja do težav pri 
primerjavi rezultatov eksperimentalnega dela. Poleg pravilne izbire vzorca, tj. izbira le dela 
ligamenta ali sklopa kost-ligament-kost, na rezultate meritev vplivajo tudi drugi parametri: 
 okolica (način in čas shranjevanja, temperatura in vlažnost), 
 karakteristike merjenca (spol, starost, bolezni, fizična aktivnost), 
 merilne metode (način vpetja vzorca, merjenje prečnega prereza, začetne dolžine, 
predpriprava vzorca). 
Ti parametri so v raziskavah sicer dobro opisani, vendar niso standardizirani. V ta namen 
moramo pred samim eksperimentalnim delom opredeliti vsaj najpomembnejše dejavnike, 
ki bi lahko vplivali na rezultate meritev. 
 
Raziskovalci, ki so se ukvarjali s primernim načinom in časom shranjevanja vzorcev, so 
prišli do različnih ugotovitev. Nekateri so priporočili, naj se vzorce uporabi sveže oziroma 
največ 96 ur po smrti [126]. Če to ni mogoče, se vzorce shrani z zamrzovanjem na 
vsaj -20 °C. Druge raziskave [127] so pokazale, da zamrzovanje vzorcev nima vpliva na 
relaksacijo materiala, močno pa vpliva na največjo napetost in togost tkiv. Spet drugi 
raziskovalci so predlagali zamrzovanje z uporabo 0,9% raztopine NaCl pri temperaturi 
približno -40 °C v obdobju do 360 dni [128], kjer so vsakih pet dni izvedli preizkuse na 
zamrznjenih vzorcih in jih primerjali z rezultati na svežih. Raziskava je pokazala, da se 
vrednosti največje deformacije ligamentov niso znatno spremenile skozi celotno obdobje 
opazovanja, so pa opazili znatno povečanje elastičnega modula pri vzorcih, ki so bili 
zamrznjeni vsaj 40 dni ali več. Opazili so tudi znatno povečanje največje napetosti ob 
pretrgu vzorcev, ki so bili zamrznjeni vsaj 70 dni ali več. Raziskan je bil tudi vpliv 
večkratnega zamrzovanja vzorcev [129], [130], kjer so pokazali, da vzorci, ki so bili 
podvrženi petim ciklom zamrzovanja na -80°C in vmesnim odtajanjem na sobno 
temperaturo, izkazujejo znatno manjšo največjo obremenitev, manjšo največjo napetost, 
manjšo togost in manjši elastični modul v primerjavi s svežimi vzorci. Nasprotno pa so 
nekatere druge raziskave dokazale, da ni opaziti znatnih sprememb mehanskih lastnosti 
med svežimi in shranjenimi vzorci [131], [132], [133]. 
 
Vpliv na mehanske lastnosti imata tudi temperatura in vlažnosti zraka med izvajanjem 
preizkusov [129], [134]. Čeprav sta obe raziskavi prišli do različnih rezultatov mehanskih 
lastnosti, sta obe pokazali izrazit vpliv temperature in vlažnosti na odziv mehkih tkiv. 
Kljub temu, je bilo do sedaj le nekaj raziskav opravljenih v simuliranih fizioloških pogojih 
[111], [112], [135], [136], [137]. 
 
Za izvajanje nateznih preizkusov ligamentov se največkrat uporablja vzorec oblike 
kost-ligament-kost (ang. bone-ligament-bone oz. BLB) [111], [135], [138], [139], [136], 
[137]. V preteklosti so se uporabljali tudi vzorci velikih ligamentov kolen v obliki epruvet 
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[140], ki pa niso najbolj primerni zaradi robnega vpliva na področju prijemal in uhajanju 
vzorcev iz prijemal med izvajanjem eksperimentov. Pritrjevanje vzorcev oblike BLB se 
lahko izvede z uporabo kirurških vijakov [141], [142], [143], z uporabo polimetil 
metakrilatnega kostnega cementa (PMMA) [136], [144] ali polimernih smol [111], [112], 
[135], [137]. 
 
Začetne dimenzije vzorcev, tj. širina, dolžina in debelina, se največkrat določajo z uporabo 
kljunastega merila z natančnostjo ± 0,05 mm [111], [145], [146], [147]. Pomembno je, da 
meritev izvedemo vsaj na območju najmanjšega prečnega preseka vzorca. Take meritve 
izvedemo pred samim preizkusom in predpostavimo, da tako izmerjene količine 
predstavljajo konstantne vrednosti. Taka predpostavka sicer ni pravilna, vendar je to hiter 
neporušitveni način za merjenje dimenzij vzorcev. Za spremljanje oblike vzorcev in 
njegove spremembe med samim nateznim preizkusom se v raziskavah uporabljajo tudi 
laserji, ki skenirajo vzdolž tkiva, medtem ko istočasno locirajo koordinate ustrezne točke 
na tkivu s pomočjo detekcije reflektirane intenzivnosti. Poleg laserjev se uporabljajo tudi 
hitrotekoče kamere, ki z analizo računalniško obdelanih slik omogočajo rekonstrukcijo 
morfologije tkiva [80], [148], [149]. Take metode so lahko finančno zelo obremnjujoče, 
poleg tega pa se jih težko uporablja za merjenje vlažnih vzorcev, ki so med preizkusom v 
komori za vzdrževanje fizioloških pogojev. 
 
Za pripravo vzorca na natezni preizkus moramo izvesti tudi ciklično predpripravo vzorca. 
Ciklanje oz. predkondicioniranje se izvaja zato, da se vlakna tkiva v vzorcu pravilno 
razporedijo in da se odstranijo zaostale napetosti v vzorcu zaradi priprave vzorca. Vzorci, 
ki pred nateznim preizkusom niso bili predkondicionirani, imajo bolj tog 
napetostno-deformacijski odziv kot predkondicionirani vzorci [150], [151]. Raziskava je 
pokazala vpliv amplitude deformacije v tem postopku na napetostno-deformacijski odziv 
med samo izvedbo nateznega preizkusa [146]. V ta namen svetujejo natančno opredelitev 
amplitude ciklične predpriprave vzorca, ki mora biti v sorazmerju s pričakovano največjo 
deformacijo pri nateznem preizkusu, da med ciklanjem ne prihaja do poškodb vzorca. 
 
 
4.2. Eksperimentalno delo 
4.2.1. Natezna naprava 
Natezni preizkusi bioloških mehkih tkiv morajo biti izvedeni v pogojih, ki so čim bolj 
podobni pogojem, v katerih je tkivo v živem organizmu. Da bi te pogoje lahko zagotovili 
med preizkušanjem, smo v Katedri za modeliranje v tehniki in medicini, Fakulteta za 
strojništvo, razvili namensko napravo za natezne preizkuse bioloških mehkih tkiv (Slika 
4.1) [108], [118], ki je opremljena s komoro za vzdrževanje in vivo fizioloških pogojev. To 
je izvedeno z uporabo električnega grelnika v spodnjem delu komore, kamor nalijemo 
vodo ali fiziološko raztopino. Hlapenje vode in porast relativne vlage pospešujemo z 
uporabo zračne črpalke, s katero v ogrevano vodo pihamo zrak. Ohranjanje primerne 
temperature (približno 37°C) in visoke relativne vlažnosti zraka (> 95 %) je v komori 
regulirano s pomočjo termo regulatorja (TA 4-RSR) in termo-hidrometra [111], [112] . 
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Ogrodje naprave je sestavljeno iz standardnih modularnih aluminijastih elementov (Bosch 
Rexroth), na katerega je pritrjen kompaktni linearni modul s prednapetim krogličnim 
navojnim vretenom s korakom 20 mm (CKK 20-145, Bosch Rexroth). Za pogon naprave je 
preko reduktorja s prestavo 3:1 in zračnostjo < 0,7 kotne minute (GBX080003K, Schneider 
electric), uporabljen koračni motor (VRDM 3913/50LWCEB, Berger Lahr) nastavljive 
ločljivosti od 200 do 10000 korakov za polni zasuk motorja, računalniško krmiljen preko 
namenskega koračnega krmilnika (SD326RU68S2, Berger Lahr). 
 
 
 
Slika 4.1: Namensko razvita naprava za natezne preizkuse mehkih tkiv [118] 
 
Silo med nateznimi preizkusi merimo z vodoodporno natezno-tlačno merilno celico v 
obliki črke »S« (CTS6350KC25, AEP transducers) z merilnim območjem ± 200 kg in 
nominalno občutljivostjo 2 mV/V (< ± 0,1 % celotnega merilnega območja), priključeno 
na analogni ojačevalnik (ETA4/2IXO11D24, AEP transducers). Pomik nosilca na 
linearnem modulu merimo neposredno z uporabo linearnega magnetnega enkoderja (EMIX 
23, ELGO electronic) z ločljivostjo 0,001 mm. V tej konfiguraciji je naprava zmožna 
premagovati sile do 2100 N pri hitrosti do 80 mm/s in medtem meriti pomik nosilca z 
natančnostjo ± 0,001 mm (Kranjec et al., 2020) pri frekvenci vzorčenja 1000 Hz. 
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V prvotni konfiguraciji smo uporabljali opremo podjetja National Instruments (NI) za 
računalniško vodenje koračnega motorja (NI PCI-7324) ter NI USB modul zajemanje 
meritev (NI USB-6221). Konfiguracija PCI in USB kartice je bila izvedena z uporabo 
programskega okolja NI-Max, za razvoj eksperimentalnega protokola pa je bil uporabljen 
uporabniški vmesnik LabVIEW. Preizkuševališče je bilo ustrezno verificirano s primerjavo 
meritev, izvedenih na Inštitutu za kovinske materiale in tehnologije na trgalnem stroju 
(Instron 8802). Pod enakimi pogoji je bilo preverjenih več vzorcev iz gume z dimenzijami 
25 × 25 × 1 mm za različne hitrosti raztezanja v območju od 0,25 do 15 mm/s [109]. 
 
Ob izvajanju preliminarnih meritev smo večkrat naleteli na težave s krmilno opremo, ki se 
občasno ni odzivala oziroma z njo nismo mogli vzpostaviti povezave in izvajati meritev, 
zato smo jo morali nadomestiti z novim, zanesljivim krmilnim sistemom, ki smo ga razvili 
sami [153]. Za osnovo novega krmilnega sistema smo uporabili miniaturni kartični 
računalnik Raspberry Pi 3 B+ (RPI). RPI je nizkocenovni SBC, ki je po zmogljivosti 
primerljiv namiznemu računalniku nižjega razreda, v nasprotju z njim pa ga odlikuje 
prenosljivost, možnost nadgradnje in cenovno ugodna zamenjava v primeru poškodbe ali 
okvare, poleg tega pa ga lahko integriramo v drug sistem, kot smo to storili mi. Ker RPI 
lahko sprejema le digitalne signale, smo morali krmilni sistem opremiti z analogno-
digitalnim pretvornikom (Baart board, Efftek UK) za zajemanje podatkov analognega 
ojačevalnika, na katerega je povezana merilna celica. Pretvornik za pretvarjanje 
analognega signala v digitalnega uporablja 8-kanalni 12-bitni mikročip (MCP 3008-BI/P, 
Microchip Technology Inc.) z največjo frekvenco vzorčenja 100.000 vzorcev/s (Slika 4.2). 
 
 
 
Slika 4.2: Blokovni diagram krmilnega sistema naprave za natezne preizkuse [153] 
 
Za povezavo vseh komponent novega krmilnega sistema smo morali razviti posebno 
povezovalno ploščo, s pomočjo katere smo RPI povezali z vsemi ostalimi komponentami 
Materialne lastnosti ligamentov 
34 
merilnega sistem, hkrati pa smo prek nje zagotavljali tudi napajanje celotnega kontrolnega 
sistema in merilne naprave, razen napajanja koračnega motorja. Povezovalna plošča je 
služila tudi za ojačanje moči izhodnih signalov RPI-ja za krmiljenje koračnega motorja s 
pomočjo operacijskega ojačevalnika (MCP 6002-E/P, Microchip Technology Inc.), 
povezanega v konfiguraciji sledilnika napetosti. Ojačevalnik lahko deluje pri maksimalni 
frekvenci 1 MHz, kar je dovolj hitro za krmiljenje koračnega motorja, ki za doseganje 
največje hitrosti potrebuje signale s frekvenco 200 kHz. Za zajemanje signalov linearnega 
magnetnega enkoderja smo na povezovalni plošči poskrbeli za povezavo signalov preko 
delilnika napetosti, sestavljenega iz dveh 4 kΩ in 6 kΩ uporov za vsak vhodni kanal. Tako 
smo vhodni signal iz enkoderja znižali s 5 V na 3 V enosmerne napetosti (DC), ki je 
primerna napetost za vhodni signal na RPI-ju. Kontrolni sistem se napaja preko dveh 
enosmernih napajalnikov, ki zagotavljata 5 V DC (IRM-30-5, Mean Well) in 24 V DC 
(IRM-60-24, Mean Well), oba pa sta napajana preko omrežne izmenične napetosti. Celotni 
krmilni sistem smo zaprli v manjše ohišje s priključki (konektorji) za priklop ostalih 
sklopov merilne naprave (Slika 4.3). Tako smo krmilni sistem naredili prenosljiv, možno 
pa ga je uporabiti tudi za krmiljenje drugih merilnih sistemov. Celotna nadgradnja 
krmilnega sistema je znašala 160€, kar je znatno manj kot komercialno dobavljivi krmilni 
sistemi oziroma celo manj kot le en del prejšnjega krmilnega sistema. Razviti krmilni 
sistem smo preverili s pomočjo nateznih preizkusov kovinskih vzmeti, rezultate meritev pa 
primerjali s komercialno dostopno napravo Instron 8802. Primerjava rezultatov je 
pokazala, da naša nadgrajena oprema zagotavlja primerljive rezultate meritev glede na 
komercialno dostopne naprave in je hkrati dovolj natančna, da jo lahko uporabimo v 
raziskovalne namene na področju karakterizacije materialnih lastnosti mehkih tkiv in 
drugih materialov [153].  
 
 
 
Slika 4.3: Ohišje krmilnega sistema naprave za natezne preizkuse mehkih tkiv [153] 
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4.2.2. Omejitve naprave 
Naša naprava je bila razvita za meritve vratnih ligamentov, zato je konstruirana za 
prenašanje manjših obremenitev, tj. do 2400 N, kar je nad mejo merilnega območja 
merilne doze, ki jo bomo uporabljali za naše meritve. Ker naša naprava lahko generira le 
sile do cca. 2000 N, največja sila, ki jo patelarni ligament lahko prenese, pa je približno 
6000 N [154], [155], [156], se moramo poslužiti preizkusov z manjšimi deli tega 
ligamenta. Praksa drugih raziskav v svetu je, da se patelarni ligament s skalpelom razreže 
vzdolžno v smeri poteka vlaken na več delov (srednji in dva stranska) ter se nato izvaja 
preizkuse na vsakem od teh delov [157] ali pa le na sredinskem delu [158]. Prednost takih 
preizkusov je manjša največja natezna sila, potrebna za pretrganje vzorca, lažje določanje 
velikosti začetnega preseka zaradi oblike vzorca, ki je po razrezu v obliki pravokotnika ali 
trikotnika, lažje določanje začetne dolžine ligamenta in možnost opazovanja lastnosti 
istega ligamenta pri več porušitvenih preizkusih v primeru uporabe vseh treh delov 
ligamenta. 
 
 
4.2.3. Vrste vzorcev 
Zaradi omejitev naše natezne naprave smo se odločili za izvajanje nateznih preizkusov z 
vzorci, ki predstavljajo tri različna področja patelarnega ligamenta, tj. medialni, lateralni in 
sredinski del (Slika 4.4). Podobni preizkusi so se že izvajali za preverjanje ustreznosti 
različnih delov patelarnega ligamenta za rekonstrukcijo sprednjega križnega ligamenta 
[156], [157]. Za preizkuse smo uporabili BLB (ang. bone-ligament-bone) vzorce, ki so 
sestavljeni iz treh delov, in sicer iz kosti, iz katere se ligament izrašča, samega ligamenta in 
kosti na drugi strani, kjer se le-ta prirašča. Taki vzorci so najbolj primerni, ker obdržimo 
prirastišča ligamenta, s tem pa zmanjšamo možnost, da nam med preizkusom ligament uide 
iz prijemal ter se izognemo robnemu vplivu pri pritrditvi ligamenta [111], [157], [158]. 
 
 
 
Slika 4.4: Vzorci iz različnih delov patelarnega ligamenta 
 
Vzorce patelarnih ligamentov smo pridobili od oseb, ki so posthumno darovale svoja telesa 
v znanstvene in izobraževalne namene. Vzorce smo pridobili iz spodnjih okončin 
darovalcev, ki so bile po disekciji hitro zamrznjene na -20 °C. S tem se prepreči poškodba 
bioloških tkiv zaradi nastanka velikih kristalov ob počasnem zamrzovanju. Uporaba 
glicerola za zaščito vzorcev pred tvorbo kristalov med shranjevanjem v zamrzovalniku 
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[159] v našem primeru ni možna, ker so zamrznjene celotne okončine in ne posamezni 
vzorci. Te okončine so nato odtajane, vzorci ligamentov pa izrezani. Iz okončine smo 
izolirali patelarni ligament, pogačico ter del tibie, ki služi za pritrditev v poliuretanska 
prijemala. Za razdelitev patelarnega ligamenta na tri približno enake dele smo uporabili 
skalpel, za razdelitev kosti pa smo uporabili manjšo ročno žago. Vsak vzorec smo ovili v 
papirnato krpo, namočeno v fiziološko raztopino (0,9 % NaCl), da preprečimo izsuševanje 
ligamenta, na izoliranih vzorcih pa se nato takoj izvedejo meritve. 
 
 
4.2.4. Preliminarne meritve 
Ob začetku raziskovalnega dela na ligamentih smo preizkusili različne možnosti vpenjanja 
vzorcev v natezno napravo. Najprej smo uporabili že preizkušeno metodo, kjer kosti 
vzorcev v silikonskih kalupih z obliko prijemal zalijemo z dvokomponentno poliuretansko 
smolo [111], [112]. Smola doseže svojo največjo natezno trdnost v vrednosti 40 MPa in 
modul elastičnosti 700 MPa po eni uri strjevanja. Prvi preizkusi s takimi vzorci niso bili 
uspešni, saj so kosti zaradi svoje oblike zdrsele iz poliuretanskih prijemal. Nato smo 
uporabili enako metodo z uporabo prečnih kovinskih paličic (sider) ali vijakov (Slika 4.5). 
Pri tej metodi je v večini primerov prišlo do loma kosti. Nadalje smo namesto prečno 
vstavljenih sider, kljub ozkim vzorcem, sidra vstavljali s sprednje (čelne) strani kosti proti 
zadnji. S tako postavitvijo zmanjšamo možnost loma kosti, saj je zunanji sprednji del kosti 
zaradi gostejše kostnine dosti močnejši od spongioze (gobaste strukture). Vseeno je v 
določenih primerih prišlo do lokalnega loma kosti in s tem uhajanja vzorca iz 
poliuretanskih prijemal. Opazili smo, da največ težav povzročajo vzorci, ki prihajajo od 
darovalcev z osteoporotično kostnino, kjer se zaradi zmanjšanja kostne gostote zmanjšajo 
tudi natezne materialne lastnosti kosti in tako pride do poškodbe kosti, ki se iztrga iz smole 
pred poškodbo ligamenta (Slika 4.5). 
 
 
 
Slika 4.5: Zlom in iztrganje kosti iz spodnjega prijemala med preizkusom 
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Po izboljšanem vpetju vzorcev v poliuretanska prijemala se je dogajalo tudi, da so se med 
preizkusi zlomila sama prijemala. Težava je bila v tem, da je bila oblika prijemal razvita za 
natezne preizkuse vratnih ligamentov, kjer so vzorci širši in krajši, prenašajo pa tudi precej 
manjše obremenitve, do cca 300 N. V ta namen smo razvili drugačno, močnejšo obliko 
poliuretanskih prijemal (Slika 4.6a). Hkrati smo razvili tudi nova pritrdišča za 
poliuretanska prijemala v sami napravi, s katerimi smo zagotovili boljše vpetje novih 
poliuretanskih prijemal in se zaradi vpetja z dveh strani izognili možnosti upogiba med 
samim enoosnim preizkusom (Slika 4.6b).  
 
 
 
Slika 4.6 : Oblika novega a) poliuretanskega prijemala in b) vpenjala z glavnimi merami 
 
Zaradi drugačne oblike samega prijemala smo se odločili tudi za nekoliko drugačno obliko 
vzorcev patelarnega ligamenta, kjer smo kosti vzorcev oblikovali v obliko, podobno 
štiristrani piramidi (Slika 4.7), s tem pa dodatno otežili uhajanje kosti iz prijemal med 
nateznim preizkusom. Zaradi spremenjene oblike kosti smo morali opustiti izvajanje 
meritev na stranskih delih patelarnega ligamenta (medialnem in lateralnem delu), smo pa 
zagotovili manjšo verjetnost zavrnitve meritve zaradi iztrganja vzorca iz prijemal. Zaradi 
nove oblike vzorcev smo lahko tudi opustili uporabo kovinskih sider v kosteh, kar je 
dodatno olajšalo delo pri pripravi vzorcev. 
 
 
 
Slika 4.7: Oblika vzorca po optimizaciji oblike 
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4.2.5. Priprava vzorcev 
Kito štiriglave stegenske mišice, ki poteka preko pogačice in se nadaljuje v patelarni 
ligament, smo skupaj s pogačico z ročno žago prečno prežagali po sredini pogačice. 
Golenico smo prežagali približno en centimeter pod spodnjim delom prirastišča 
patelarnega ligamenta na njo. Patelarni ligament smo nato s skalpelom razdelili na tri 
približno enake dele, nato pa smo stranskima dvema odrezali prirastišča, da je na vzorcu 
ostal le sredinski del ligamenta (Slika 4.8). 
 
 
 
Slika 4.8: Barvni prikaz zaporedja rezov za izoliranje vzorca patelarnega ligamenta [100] 
 
Kosti vzorcev smo s pomočjo manjše ročne žage oblikovali v piramidno obliko in jih nato 
vstavili v silikonske kalupe prijemal, kjer smo jih zalili s poliuretansko smolo. Posebno 
pozornost smo posvetili temu, da je bil ligament vzorca v kalupu centriran na luknje za 
pritrjevanje v prijemala naprave ter da poliuretanska smola ni zalila ligamenta, kjer se le-ta 
ni več dotikal kosti. Na sliki 4.9 je prikazan postopek izdelave poliuretanskih prijemal: a) 
končna oblika BLB vzorca, b) sušenje poliuretanskega prijemala na strani pogačice, c) 
sušenje poliuretanskega prijemala na strani golenice in zgoraj že končna oblika prijemala 
na strani pogačice. Vsako prijemalo smo lahko razkalupili po preteku desetih minut. 
Celoten vzorec s prijemali smo nato zavili v papirnato brisačo, namočeno v fiziološko 
raztopino, da preprečimo izsuševanje ligamenta med strjevanjem prijemal, ki je trajalo vsaj 
60 minut. 
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Slika 4.9: Postopek priprave prijemal za izoliran BLB vzorec 
 
 
4.2.6. Protokol meritev 
Meritve nateznih lastnosti patelarnega ligamenta smo izvedli z uporabo 33 vzorcev tipa 
BLB (Slika 4.9), od tega 19 ženskih in 14 moških vzorcev, ki so bili pripravljeni na način, 
opisan v prejšnjem poglavju. Vzorce smo izolirali iz kolen, ki so bila pred tem od enega do 
šest mesecev shranjena v hladilni sobi pri temperaturi -20 °C. Kolena smo postavili na 
sobno temperaturo vsaj 12 ur pred pripravo vzorcev, samih vzorcev pa po izolaciji nismo 
več zamrzovali. Za izvedbo meritev smo vzorce preko prijemal pritrdili v namensko 
natezno napravo znotraj komore za simuliranje fizioloških pogojev (Slika 4.10), kjer smo 
vzdrževali relativno vlažnost zraka v okolici ligamenta nad 90 % in temperaturo približno 
37 °C [111]. 
 
 
 
Slika 4.10 Vzorec v komori za vzdrževanje fizioloških pogojev 
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Sam protokol nateznega preizkusa je sestavljen iz treh korakov (Slika 4.11): 
 prednapetje, 
 ciklanje in 
 raztegovanje do pretrga. 
 
 
Slika 4.11: Graf poteka protokola 
 
V koraku prednapetja ligament raztegnemo s silo 10 N [157] s hitrostjo 0,02 mm/s. S tem 
poskrbimo, da se vlakna ligamenta poravnajo in napnejo. V prednapetem stanju izmerimo 
začetno dolžino ligamenta (L0) od enega pritrdišča do drugega. Na sredini dolžine vzorca 
izmerimo njegovo širino ter debelino, s pomočjo katerih izračunamo začetni prečni presek 
ligamenta [157], [160], [161]  ob predpostavki, da ima obliko pravokotnika. Meritve smo 
izvedli z digitalnim kljunastim merilom z ločljivostjo ± 0,1 mm [150], [157], [158], [160]. 
Po določitvi začetne geometrije vzorca smo komoro zaprli in počakali, da so se v njej 
vzpostavili fiziološki pogoji. 
 
Sledilo je ciklanje oz. predkondicioniranje vzorca. Pri ciklanju smo vzorec s frekvenco 
0,5 Hz 100-krat raztegnili za 5 % njegove začetne dolžine in ga nato razbremenili [158], 
[160], [161]. Ciklanje se izvaja, da se v vzorcu sprostijo zaostale napetosti zaradi obdelave 
vzorca in da se vlakna v ligamentu pravilno poravnajo za natezni preizkus. 
Po ciklanju se izvede natezni preizkus do pretrganja s hitrostjo obremenjevanja 10 % L0/s, 
kjer se hitrost raztegovanja prilagaja začetni dolžini posameznega vzorca [160], [162], 
[163]. Med preizkusom merimo silo v ligamentu z merilno dozo, ki je v napravi pritrjena 
pod ligamentom, raztezek ligamenta pa predpostavimo kot pomik zgornjega prijemala, ki 
ga merimo z linearnim enkoderjem.  
 
 
4.2.7. Obdelava meritev 
Vzorce, kjer je prišlo do zloma kosti pred pretrgom ligamenta, smo zavrgli. Pri veljavnih 
vzorcih je ob nateznem preizkusu prišlo do pretrga ligamenta ali do iztrganja ligamenta iz 
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prirastišča. Na podlagi izmerjenih podatkov sile in raztezka ter podatkov o začetni 
geometriji vzorcev smo izračunali podatke o vrednostih napetosti (σ) kot odvisnost 
spremembe sile v ligamentu (∆L) od začetnega srednjega preseka vzorca (A0): 
𝜎 =
∆𝐹
𝐴0
  .          (4.1) 
Vrednosti deformacije (ε) smo izračunali kot trenutni raztezek ligamenta (∆L) v odvisnosti 
od L0: 
𝜀 =
∆𝐿
𝐿0
 .          (4.2) 
Iz podatkov meritev vseh veljavnih vzorcev smo ovrednotili srednje vrednosti in 
standardno deviacijo sile, raztezka, napetosti in deformacije ob pretrganju vzorca (Fmax, 
Lmax, σmax, εmax). Elastično togost (K) in Youngov modul (E) smo določili kot naklon 
regresijske premice na najbolj linearnem območju krivulj sila-raztezek ter napetost-
deformacija (Slika 4.12). Konca linearnega območja sta bila določena z 2 % odstopanjem 
eksperimentalne krivulje od regresijske premice. Točka prvega prehoda iz nelinearnega v 
linearno območje je bila osnova za ovrednotenje vrednosti sile, raztezka, napetosti in 
deformacije ob koncu začetnega oz. »toe« območja (Ftoe, Ltoe, σtoe, εtoe) (Slika 4.12). 
 
Za ovrednotenje povprečne skupne krivulje vseh vzorcev smo meritve vseh veljavnih 
vzorcev normalizirali z njihovimi lastnimi vrednostmi Fmax, Lmax, σmax, εmax. Iz vrednosti 
normaliziranih krivulj smo nato izračunali vrednosti za povprečno normalizirano krivuljo, 
ki smo jo kasneje pomnožili s povprečnimi vrednostmi vzorcev Fmax, Lmax, σmax, εmax [163]. 
Ta postopek smo izvedli za vse vzorce skupaj in za vzorce posameznega spola posebej.  
 
 
 
Slika 4.12: Določitev značilnih območij napetostno-deformacijskega odziva patelarnega ligamenta 
 
S pomočjo enofaktorske analize variance (ANOVA), ki ji je sledila Bonfferoni post hoc 
analiza [3, 23] s stopnjo značilnosti p < 0,05, smo preverili, ali pri mehanskih lastnostih 
patelarnega ligamenta prihaja do razlik zaradi vpliva spola darovalca. 
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4.2.8. Rezultati meritev 
Od skupno 33 vzorcev smo jih osem zavrgli (štiri moške in štiri ženske) zaradi zloma kosti 
pred pretrgom ligamenta. Podatki o starosti, dolžini, širini, debelini in prečnem prerezu 
veljavnih vzorcev so predstavljeni v Preglednica 4.1. Prikazane so najmanjše, največje in 
srednje vrednosti (AVG) s standardno deviacijo (SD).  
 
Preglednica 4.1: Podatki vseh veljavnih vzorcev pred nateznim preizkusom 
 Spol Število 
vzorcev 
 
Starost 
Dolžina 
[mm] 
Širina 
[mm] 
Debelina 
[mm] 
CSA 
[mm2] 
 
 
Skupaj 25 
min 69,0 36,5 3,2 2,7 10,9 
AVG 82,9 46,0 5,1 4,0 19,3 
(SD) (8,0) (4,7) (1,6) (0,7) (7,7) 
max 98,0 55,5 10,0 5,6 50,0 
Ženske 15 
min 70,0 36,5 3,2 2,7 10,9 
AVG 83,7 44,9 4,8 3,8 16,1 
(SD) (8,3) (5,0) (1,6) (0,8) (3,7) 
max 98,0 55,0 8,5 5,6 25,0 
Moški 10 
min 69,0 42,0 4,3 3,5 15,8 
AVG 81,8 47,7 5,6 4,3 24,1 
(SD) (7,7) (3,8) (1,6) (0,5) (9,8) 
max 92,0 55,5 10,0 5,0 50,0 
 
 
Pri 76 % veljavnih vzorcev je prišlo do pretrga ligamenta na območju prirastišč (šest na 
golenici, sedem na pogačici in šest na obeh prirastiščih), pri 24 % vzorcev pa se je 
ligament pretrgal stran od prirastišč. 
 
Rezultati nateznih preizkusov vseh veljavnih vzorcev so predstavljeni s krivuljami 
sila-raztezek (Slika 4.13:a,b,c), zbrano za vse vzorce skupaj ter ločeno za ženske in moške 
vzorce posebej. S pomočjo izmerjenih vrednosti sile in raztezka ter začetne dolžine in 
prečnega prereza smo ovrednotili krivulje napetost-deformacija (Slika 4.13:d,e,f) enako 
zbrano za vse vzorce skupaj ter ločeno po spolu darovalcev.  
 
Iz normaliziranih podatkov smo za vsako skupino rezultatov izračunali tudi povprečne 
krivulje sila-raztezek ter napetost-deformacija, ki so predstavljene kot debelejše barvne 
krivulje na Slika 4.13.  
 
V Preglednica 4.2 in Preglednica 4.3 so prikazane povprečne vrednosti s standardno 
deviacijo (AVG (SD)) izmerjenih strukturnih in materialnih lastnosti vzorcev, zbrano za 
vse vzorce skupaj in za vsak spol posebej. Odebeljene p-vrednosti (p < 0,05) prikazujejo 
statistično pomembno razliko med spoloma za določeno lastnost vzorcev.  
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Slika 4.13: Grafični prikaz rezultatov nateznih preizkusov. Črne črte predstavljajo vsak posamezni 
vzorec, barvne črte pa njihovo povprečje 
 
 
Po ovrednotenju rezultatov strukturnih lastnosti veljavnih vzorcev je srednja vrednost 
njihovega največjega raztezka znašala 6 (1,6) mm pri največji sili 854 (321) N. Srednja 
vrednost elastične togosti v linearnem območju je za veljavne vzorce znašala 175 (34) 
N/mm
2
. 
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Preglednica 4.2: Pridobljene strukturne lastnosti vzorcev patelarnega ligamenta 
S
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l 
Š
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 Strukturne lastnosti 
 ltoe lmax  Ftoe Fmax K 
 [mm] [mm] [N] [N] [N/mm
2
] 
Skupaj 25 
AVG 1,7 6,0 172 854 175 
(SD) (0,7) (1,6) (89) (321) (34) 
Ženski 15 
AVG 1,5 5,6 146 780 171 
(SD) (0,5) (1,2) (69) (299) (36) 
Moški 10 
AVG 2,0 6,6 211 963 180 
(SD) (0,9) (1,9) (119) (336) (30) 
  
p 0,055 0,15 0,1 0,17 0,52 
 
 
Preglednica 4.3: Pridobljene materialne lastnosti vzorcev patelarnega ligamenta 
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Materialne lastnosti 
 
εtoe εmax σtoe σmax E 
 
[%] [%] [MPa] [MPa] [MPa] 
Skupaj 25 
AVG 3,4 13 8,0 44 430 
(SD) (1,5) (3) (4,8) (16) (124) 
Ženski 15 
AVG 3,1 13 8,8 49 484 
(SD) (1,1) (3) (5,2) (16) (93) 
Moški 10 
AVG 3,8 14 6,7 36 348 
(SD) (1,9) (4) (4,2) (14) (125) 
  
p 0,29 0,50 0,31 0,052 0,0012 
 
 
Srednja vrednost največje deformacije patelarnega ligamenta je znašala 13 (3) %, njegova 
največja napetost pa 44 (16) MPa. Srednja vrednost Youngovega modula patelarnega 
ligamenta je znašala 430 (124) MPa. 
 
Statistično pomembna razlika je bila opažena le pri največji napetosti ob pretrgu 
(p = 0,052) in Youngovem modulu (p = 0,0012). V obeh primerih so bile vrednosti višje 
pri ženskih vzorcih. Ker je v primeru največje napetosti vrednost p le malo večja od 0,05 
smo preverili F-statistiko, ki je pokazala, da je kritična vrednost zavrnitve hipoteze nižja od 
F-statistike, kar pomeni, da je statistična razlika pomembna. Pri povprečnih vrednostih 
ostalih lastnosti vzorcev ni bilo opaziti statistično pomembnih razlik med spoloma 
(Preglednica 4.2). 
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4.2.9. Ovrednotenje rezultatov 
Z eksperimentalnim delom pridobivanja materialnih lastnosti patelarnega ligamenta na 
podlagi nateznih preizkusov smo izvedli meritve na 25 vzorcih, od katerih je bilo 15 
ženskih in deset moških. Vzorci so pripadali starejši populaciji s povprečno starostjo 83 (8) 
let. Za natezne preizkuse smo uporabili le sredinski del patelarnega ligamenta, s čimer smo 
zagotovili, da vzorci BLB niso uhajali iz prijemal. Med izvajanjem preizkusov smo merili 
silo in raztezek vzorcev. Izmerjeni podatki in začetna geometrija vzorcev so bili osnova za 
ovrednotenje ostalih strukturnih in materialnih lastnosti vzorcev. S pomočjo enostranske 
analize variance smo odkrili razlike v povprečni vrednosti največje napetosti in 
Youngovega modula med obema spoloma. Z normalizacijo podatkov smo izračunali tudi 
podatke za ovrednotenje povprečnih krivulj sila-raztezek za vzorce in napetost-deformacija 
za patelarni ligament. Povprečne krivulje so bile ovrednotene za vse vzorce skupaj in za 
vsak spol posebej. Te krivulje predstavljajo pomembne podatke za uporabo v numeričnih 
simulacijah, predvsem za materialne modele, ki popisujejo nelinearni odziv materiala in za 
katere niso dovolj le največje vrednosti deformacije, napetosti in velikost Youngovega 
modula. 
 
Primerjava razlik materialnih lastnostih med spoloma je pokazala, da imajo ženski vzorci 
višjo največjo natezno napetost in večji Youngov modul. Podoben trend smo opazili tudi 
pri nekaterih drugih raziskavah [150], [158], čeprav niso poročali o statistično pomembni 
razliki. 
 
Rezultate naših meritev smo primerjali tudi z rezultati podobnih meritev materialnih 
lastnosti patelarnega ligamenta (Preglednica 4.4) [150], [152], [158], [160], [161], [162], 
[163], [164], [165], [166], [167], [168], [169], [170]. Primerjava je pokazala, da so rezultati 
naših meritev v območju rezultatov ostalih raziskav kljub višji starosti vzorcev v našem 
eksperimentalnem delu. Razlike opazimo le pri rezultatih na koncu »toe« območja, vendar 
je potrebno omeniti, da je raziskav, ki poročajo o podatkih na koncu »toe« območja, zelo 
malo. 
 
Preglednica 4.4: Primerjava naših rezultatov z območjem rezultatov podobnih raziskav 
 Območje Naši rezultati 
Starost [leta] 17 – 93 69-98 
toe   [%] 4,4 (0,8) – 4,7 (0,9) 3,4 (1,5) 
max  [%] 13 (7) – 31 (6) 13 (3) 
toe  [MPa] 4.5 (1.8) – 5,9 (2,2) 8,0 (4,8) 
max [MPa] 27 (3) – 95,5 (17) 44 (16) 
E      [MPa] 191 (16) – 812 (154) 430 (124) 
 
Čeprav so rezultati naših meritev v območju rezultatov drugih raziskav, pa lahko opazimo, 
da so maksimalne vrednosti napetosti in deformacije naših meritev med nižjimi. Razlog za 
to bi lahko bilo izvajanje meritev v simuliranih fizioloških pogojih, saj je bilo dokazano, da 
imajo vzorci pri nižjih temperaturah in nižji relativni vlagi bolj tog odziv kot pri višjih in 
vižji vlagi [111], [134], [164]. Kljub temu pa lahko nižje vrednosti največjih napetosti in 
deformacij pripišemo tudi višji starosti darovalcev vzorcev, zaradi staranja bioloških 
struktur in s tem poslabšani odpornosti na obremenitve [165]. 
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5. Lastnosti aktiviranja mišic 
5.1. Raziskave aktiviranja mišic 
Raziskave, ki se ukvarjajo s spremljanjem aktiviranja mišic, se v svetu izvajajo na različne 
načine. Najbolj razširjena in uporabljana je elektromiografija (EMG), s pomočjo katere 
merimo električni potencial mišičnih celic, ko so aktivirane preko živčevja ali 
elektrostimulacije [172]. Poznamo dve vrsti EMG: površinsko EMG in intramuskulatorno 
EMG. S površinsko lahko merimo aktivacijo mišice preko kože nad mišico z uporabo para 
elektrod. Pri površinski EMG potrebujemo par ali vrsto elektrod, ker merimo razliko v 
potencialu med dvema elektrodama. Intramuskulatorna EMG se izvaja z vstavitvijo tanke 
monopolarne igle v glavo mišice in uporabo ene površinske elektrode za referenco, izvaja 
pa se lahko tudi na vrsto drugih načinov [173]. Surovi signal, ki ga pridobimo z EMG, 
lahko vsebuje veliko šuma, zato ga je pred evaluacijo potrebno obdelati [174]. Večina 
raziskav priporoča filtriranje EMG-signala s pasovnimi filtri v območju 20–450 Hz, vendar 
je to območje v celoti prepuščeno izbiri raziskovalca. Filtriran signal se nato rektificira 
(vsem vrednostim signala se določi absolutna vrednost), nato pa signal po potrebi še 
nekoliko zgladimo z uporabo nizkopasovnega filtra. Novim vrednostim nato izračunamo 
koren srednjih kvadratov (ang. root mean square oz. RMS), da pridobimo ovojnico signala 
(Slika 5.1). 
 
 
 
Slika 5.1: Primer obdelave signala EMG [174] 
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Čeprav je EMG široko uporabljana, je obdelava tako pridobljenih meritev lahko zelo 
zamudna. V ta namen so se razvila razna računalniška orodja, ki lahko samodejno filtrirajo 
in obdelajo izmerjene signale in so ponavadi del celotnega sistema za meritve EMG.  
Z obdelanimi signali ter ustreznimi matematičnimi modeli in upoštevanjem materialnih 
lastnosti mišic lahko do neke mere tudi ocenimo silo, ki jo merjena mišica proizvede ob 
določenem gibu [175], [176], [177], [178], [179], [180], [181].  
 
Alternativo EMG v raziskovalnem svetu predstavlja mehanomiografija (MMG) [182], ki 
temelji na principu, da mišica ob aktivaciji vibrira. MMG-zaznavalo je sestavljeno iz 
triosnega pospeškomera, ki je nalepljen na kožo nad mišico in meri njen vibracijski 
frekvenčni odziv. Zaradi merjenja vibracij je MMG-zaznavalo občutljivo tudi na hrup v 
okolici, zato so raziskovalci razvili MMG-zaznavalo, ki vsebuje tudi mikrofon (Slika 5.2), 
ki spremlja zvoke v okolici. Ob obdelavi podatkov se MMG-signalu odšteje signal 
mikrofona, s čimer izločimo motnje iz signala [183]. Prednost MMG pred EMG se kaže 
predvsem v tem, da na MMG ne vpliva priprava kože preizkušanca ter bioelektrična 
interferenca med mišicami ali interferenca bližnjih električnih vodnikov [182]. Signal 
MMG ima podobno kot signal EMG precej šuma, zato ga je pred obravnavo in primerjavo 
z drugimi meritvami potrebno obdelati. 
 
 
 
 
Slika 5.2: Primer MMG-zaznavala z mikrofonom [183] 
 
Raziskovalci so želeli bolj neposredno oceniti mehanski učinek mišice, zato so razvili 
namensko zaznavalo za spremljanje mišične napetosti ob določenem aktiviranju [1], [2], 
[184]. Zaznavalo se imenuje MC-zaznavalo (ang. Muscle Contraction oz. krčenje mišice). 
Konstruirano je tako, da ob krčenju mišice meri silo vtiskovanja konice, ki nastane zaradi 
povečanja napetosti na površini mišice. Meritve se izvajajo popolnoma mehansko, zato ni 
potrebna posebna priprava kože, na signal pa ne vplivajo zunanji vplivi. Poleg tega 
potrebuje izmerjen signal MC-zaznaval minimalno dodatno obdelavo (filtriranje ali 
glajenje signala). Na podlagi MC-meritev lahko ocenimo potek sile, ki jo mišica proizvaja, 
oziroma ocenimo potek aktivacije mišice. Tovrstna zaznavala smo uporabili tudi v našem 
eksperimentalnem delu merjenja aktivacije ekstenzorjev kolena, kjer so bolj podrobno 
predstavljena. Ker smo prvič uporabili zaznavala za merjenje aktivacije mišic pri meritvah, 
ki niso izključno izometrične, smo za preverjanje delovanja MC-zaznaval sočasno 
uporabljali tudi EMG-sistem. 
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5.2. Eksperimentalno delo 
5.2.1. Zaznavala mišične napetosti – MC-zaznavalo 
V podjetju TMG-BMC d.o.o. so v sodelovanju s Fakulteto za Elektrotehniko Univerze v 
Ljubljani razvili mehansko MC-zaznavalo za spremljanje mišične napetosti ob aktiviranju 
mišice. MC-zaznavalo je zgrajeno iz konice zaznavala, merilnika deformacije in 
podpornega dela iz karbonskih vlaken. Podporni del je z dvostranskim penastim lepilnim 
trakom pritrjen na merjenčevo kožo nad mišico, ki jo merimo, med njima pa se nahaja 
plast maščobnega tkiva (Slika 5.3). 
 
 
 
Slika 5.3: Shema zgradbe MC-zaznavala [1] 
 
Z MC-zaznavali merimo silo, ki deluje na konico tipala na koži merjenca nad skeletno 
mišico. Zaznavalo je zgrajeno tako, da njegov pritisk ob merjenčevo kožo povzroči, da 
konica zaznavala stisne kožo in vmesno plast ob mišico, ne da bi pri tem poškodovala 
merjenčevo kožo. Med mišično aktivnostjo se zaradi mišične kontrakcije spreminja 
napetost mišice. To proizvede silo, ki želi vtisnjeno konico izriniti, kar se pozna v odklonu 
jezička (Slika 5.4). Odklon merimo s pomočjo štirih piezouporovnih zaznaval, vezanih v 
Wheatstonov mostiček na začetku jezička (Slika 5.5).  
 
 
 
Slika 5.4: Poenostavljen prikaz delovanja sile na konico zaznavala [1] 
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Slika 5.5: Postavitev Wheatstonovega mostička za merjenje uklona jezička na MC-zaznavalu [184]  
 
Meritve aktivacije mišic z MC-zaznavali opravljamo neinvazivno in le za površinske 
mišice (Slika 5.6). Med konico zaznavala in merjeno mišico imamo kožo in maščobno 
plast, njuna debelina in elastičnost pa se razlikujeta od osebe do osebe. Posledično s temi 
zaznavali ne moremo meriti absolutne vrednosti mišične sile brez kalibracije naprave za 
vsakega preizkušanca posebej. Vseeno pa lahko opazujemo dinamične spremembe mišične 
sile brez individualne kalibracije. Ker je konica MC-zaznavala nastavljiva, lahko z istim 
zaznavalom izvajamo meritve na merjencih z debelejšo ali tanjšo maščobno plastjo. Pri 
merjencih z debelejšo maščobno plastjo konico privijemo in jo s tem podaljšamo, pri 
merjencih s tanjšo maščobno plastjo pa jo skrajšamo, da se izognemo neprijetnemu 
občutku zaradi premočnega vtiska v mišico in slabi pritrditvi zaznavala na merjenčevo 
kožo.  
 
 
 
Slika 5.6: Praktična uporaba MC-zaznavala [184] 
MC-zaznvala so s pomočjo žic priključena na enoto za zajemanje signalov (ang. 
data logger), ki ima vgrajena tudi dva triosna merilnika pospeškov: LIS331HH z merilnim 
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območjem ±24 g in ločljivostjo 0,012 g ter LSM303DLM z merilnim območjem ±8 g in 
ločljivostjo 0,0039 g. Vgrajen ima tudi triosni žiroskop z merilnim območjem ±2000°/s in 
ločljivostjo 0,06956°/s. Naprava za zajemanje signalov deluje s hitrostjo zajemanja 1 kHz, 
vgrajen pa ima tudi merilnik napetosti za spremljanje napetosti lastne baterije in zaznavalo 
za temperaturo z merilnim območjem od −55 °C do 125 °C z ločljivostjo 0,125 °C. 
Merilno območje MC-zaznaval je od 0 do 3,3 V z občutljivostjo 0,805 mV/V [1]. Tako kot 
MC-zaznavala je bila tudi naprava za zajem signalov razvita v podjetju TMG-BMC d.o.o. 
(Slika 5.7). Vgrajena baterija služi za napajanje MC-zaznaval in za samostojno delovanje 
enote do približno ene ure. 
 
 
 
Slika 5.7: Enota za zajem signalov MC-zaznaval (ang. data logger) 
 
Lokacijo pritrjevanja MC-zaznaval določimo tako, da z roko določimo območje, kjer 
najlažje otipamo napetost mišice ob aktivaciji. Nato preverimo, če glava mišice v celotnem 
območju giba, ki se bo izvajal, ostane pod izbrano lokacijo MC-zaznavala. V primeru 
velikih premikov sklepa (popolno pokrčenje in iztegovanje) lahko pride do tako velikega 
premika glave mišice, da zaznavalo ni več nad njo in s tem ne meri več napetosti mišice. 
Po določitvi lokacije se MC-zaznavalo s pomočjo dvostranske lepilne pene nalepi na 
preizkušančevo kožo. MC-zaznavalo nato dodatno fiksiramo še z uporabo kineziološkega 
traku, da se zaznavalo med meritvijo ne odlepi (Slika 5.8).  
 
 
 
Slika 5.8: Pritrditev MC-zaznaval na glave mišice iztegovalke kolena 
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5.2.2. Sistem za elektromiografijo 
Pri eksperimentalnem delu merjenja aktivacije štiriglave stegenske mišice ob iztegovanju 
kolena smo uporabili prenosno EMG-napravo BioPLUX (PLUX Wireless Biosignals S.A., 
Lizbona, Portugalska) (Slika 5.9), ki preko EMG-zaznaval in elektrod sprejema in 
digitalizira signale ter jih nato preko Bluetooth protokola pošilja računalniku. Na 
računalniku lahko s pomočjo uporabniškega vmesnika MonitorPLUX signale opazujemo v 
realnem času in jih po koncu meritve shranimo za kasnejšo obdelavo. 
 
 
 
Slika 5.9: Prenosna EMG-naprava BioPLUX [185] 
 
Z napravo BioPLUX lahko sočasno zajemamo signale na osmih kanalih z 12-bitno 
resolucijo in frekvenco zajemanja 1000 Hz. Na napravi je tudi priključek za priklop 
referenčne EMG-elektrode, ki je nujna za pravilno zajemanje signalov, digitalni 
vhodno-izhodni priključek, ki omogoča zajemanje signala za sinhronizacijo, ter priključek 
za napajanje baterije, ki napravi omogoča anatomijo do 12 ur [185]. Enaka naprava je že 
bila uporabljena za meritve v kombinaciji z MC-zaznavali [1], [2], [3]. 
 
Za izvajanje meritev EMG moramo na kožo nad mišico namestiti površinske elektrode za 
merjenje električne aktivnosti opazovane glave mišice. Za pravilno delovanje sistema 
EMG in za zajem kvalitetnih podatkov pa je potrebno področje kože, kamor elektrode 
nalepimo, primerno pripraviti. Standardi za izvajanje EMG-meritev SENIAM [186] 
priporočajo, da na tem področju pobrijemo dlake, kožo zdrgnemo, da odstranimo odmrle 
kožne celice, nato pa jo očistimo s pomočjo razkužila. Po pripravi kože na merilno mesto 
namestimo po dve elektrodi, kolikor je mogoče skupaj. Pri našem eksperimentalnem delu 
smo uporabljali elektrode zunanjega premera 30 mm in premera elektrode 9 mm (Skintact 
F-301) (Slika 5.10). Elektrode so zgrajene iz kombinacije srebra in srebrovega klorida 
(Ag/AgCl), na strani stika s kožo pa imajo namenski prevoden hidrogel (Aqua-Tac), ki 
zagotavlja kakovosten prenos signalov med kožo in elektrodo. Elektroda ima okrog gela na 
peni nanešeno lepilo, s katerim se pritrdi na kožo (Slika 5.11). 
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Slika 5.10: EMG-elektroda F 301 [187] 
 
 
 
Slika 5.11: Zgradba elektrode s spodnje strani [188] 
 
EMG-zaznavala so sestavljena iz dveh gumbnih konektorjev, ki se natakneta na prej 
opisane elektrode. Obe elektrodi sta med seboj povezani z operacijskim ojačevalnikom, iz 
katerega izhaja kabel, ki se konča s konektorjem za priklop na napravo za zajem 
EMG-signala (Slika 5.12). 
 
 
 
Slika 5.12: EMG-zaznavalo [185] 
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Za potrebe eksperimentalnega dela smo želeli zajemati EMG-signal na področju, ki je čim 
bližje meritvam mišične kontrakcije z MC-zaznavali. V ta namen smo elektrode pritrdili 
kar se da blizu prej nameščenim MC-zaznavalom. Dodatno pritrjevanje EMG-elektrod s 
kineziološkim trakom ni bilo potrebno (Slika 5.13). 
 
 
 
Slika 5.13: Postavitev EMG-elektrod ob MC-zaznavala 
 
 
5.2.3. Naprava za izokinetične meritve 
V sodelovanju s podjetjem SMM d.o.o. iz Maribora je bila razvita izokinetična naprava za 
merjenje momentov v sklepih (iMoment). Naprava je zasnovana tako, da jo lahko 
nastavimo za vsakega posameznika posebej za izvajanje različnih gibov (premikanje rok, 
nog, trupa itd.). Namenjena je tako znanstvenim in diagnostičnim meritvam kot tudi 
rehabilitaciji po poškodbah. Uporablja se jo lahko kot pripomoček za dodajanje 
obremenitev ob izvajanju vaj ali pa kot aktivno napravo za razgibavanje sklepov med 
postopkom rehabilitacije. Glavne komponente naprave (Slika 5.14) so nastavljiv pomični 
sedež, ki se lahko spremeni v mizo, vertikalni steber za spremembo položaja aktuatorske 
glave ter glavni motor v aktuatorski glavi, ki je opremljen z rotacijskim enkoderjem in 
zaznavali za spremljanje momenta na nosilcu, ki je pritrjen nanj. Naprava iMoment ima na 
ohišju glavnega motorja vgrajene tudi fizične omejevalnike giba, ki preprečujejo napačne 
pomike naprave in s tem skrbijo za preprečevanje poškodbe preizkušanca med meritvami. 
Za varnost je poskrbljeno tudi z varnostnimi stikali, ki jih mora operater naprave med 
izvajanjem protokola držati vključene, sicer se naprava sama ustavi. Za krmiljenje naprave 
skrbi električna omara z vso krmilno elektroniko in osebni računalnik z grafičnim 
vmesnikom za spremljanje meritev in nastavljanje naprave. 
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Slika 5.14: Postavitev naprave za merjenje momentov v sklepih iMoment [189] 
 
Za potrebe doktorske disertacije smo na napravi izvajali protokol giba obremenjenega 
iztegovanja kolena ob konstantni hitrosti (Slika 5.15). S postavitvijo merjencev v sedeči 
položaj lahko izoliramo delovanje štiriglave stegenske mišice, ki tako postane edina 
oziroma glavna mišica, ki izteguje koleno.  
 
 
 
Slika 5.15: Prostovoljec med meritvami iztegovanja kolena 
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5.2.3.1. Izometrične meritve 
Za umerjanje nameščenih MC-zaznaval in za določanje največje prostovoljne kontrakcije 
mišice vsakega preizkušanca smo najprej morali izvesti izometrične meritve iztegovanja 
kolena. Ob izvajanju preizkusnih meritev smo v ta namen uporabili sedež za izometrične 
meritve, ki je nastavljiv po globini in opremljen s pasom za pričvrstitev preizkušanca na 
stol in onemogočanje premikov, ki bi spremenili položaj preizkušanca med meritvijo. Na 
stolu so pritrjeni nastavljivi nosilci, katerim lahko s fizičnimi zaporami spreminjamo kot, 
pod katerim želimo meriti izometrično silo ob iztegovanju kolena (Slika 5.16).  
 
 
 
Slika 5.16: Sedež za izometrične meritve iztegovanja kolena 
 
Na nosilec pritrdimo natezno-tlačno merilno dozo tipa S (Celtron STC 50 kg, Vsihay 
precision group) [190], ki meri silo pritiska noge ob nosilec naprave. Merilna doza je 
certificirana za meritve do 735 N in ima nominalno občutljivost 3 mV/V (oz. ±0,25 % 
merilnega območja (±0,2 N)) in ponovljivost ±0,02 % merilnega območja. Tako kot 
MC-zaznavala je tudi merilna doza povezana na isto enoto za zajemanje signala, kar nam 
omogoča sinhronizacijo signalov MC-zaznaval in merilne doze. Z izometričnimi 
meritvami pridobimo vrednosti aktiviranja mišic pri največji prostovoljni obremenitvi, s 
katerimi lahko normiramo izmerjene signale, s tem pa omogočimo ustrezno primerljivost 
meritev in lažjo analizo rezultatov. 
 
Za optimizacijo izvajanja protokola meritev smo opustili uporabo sedeža za izometrične 
meritve iztegovanja kolena in te meritve izvedli na napravi za izokinetiko. Da bi lahko na 
njej izvedli izometrične meritve, smo izdelali nosilec za merilno dozo, ki smo ga nato 
namestili na napravo za izokinetiko. Zaradi take predelave smo lahko tudi izpustili 
pridobivanje podatkov o momentu in položaju nosilca iz naprave za izokinetiko, saj smo 
lahko obe veličini pridobivali preko enote za zajemanje signala MC-senzorjev in merilne 
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doze. Za merjenje položaja nosilca smo enoto pritrdili na nosilec, kot nosilca pa nato merili 
s pomočjo vgrajenega žiroskopa. 
 
 
5.2.3.2. Omejitve in prilagoditev opreme 
Ob izvajanju preizkusnih meritev na napravah so se pojavile različne težave in ovire, ki se 
nanašajo predvsem na napravo za izokinetične meritve. Prva in najbolj kritična napaka 
same naprave je, da meritve momenta niso bile pravilne oz. se razlikujejo v odvisnosti od 
smeri obremenjevanja in izbire kolena, katerega merimo. Kontrolne meritve na napravi, ki 
so potrdile to odstopanje, so bile izvedene z uporabo tlačne merilne doze in uporabe 
kalibriranih uteži [191]. Ker podatki meritev momenta s te naprave niso točni, jih ne 
moremo uporabljati v naši raziskavi. To je bil tudi glavni razlog, da smo za izokinetično 
napravo izdelali novo ročico, na katero smo lahko namestili natezno-tlačno merilno dozo, 
ki smo jo uporabljali na sedežu za izometrične meritve. Ker skozi celotne meritve 
uporabljamo isto merilno dozo, so rezultati meritev lažje primerljivi. 
 
Druga pomanjkljivost naprave za izokinetične meritve je, da je sedež, na katerem sedi 
preizkušanec, premehak in se ob obremenjevanju stiska. To povzroči premik osi kolena iz 
točke vrtišča ročice naprave. Za odpravo te pomanjkljivosti smo prilagodili protokol tako, 
da preizkušanec začne z izvajanjem vadbe pri kotu naprave, večjem od 90°, koleno pa je v 
tem položaju naprave še vedno pokrčeno pod kotom 90°. Tudi končni položaj naprave smo 
spremenili z 0° na 25°. V tem položaju pride do skoraj popolne iztegnitve kolena (< 5°). 
Preizkusi v tem območju premikanja naprave so pokazali, da se vrtišče kolena najmanj 
premika. 
 
Kljub prej naštetim pomanjkljivostim naprava za izokinetične meritve vseeno zagotavlja 
pravilno hitrost pomika oz. rotacije, kar nam omogoča lažjo primerjavo rezultatov med 
različnimi preizkušanci. Poleg tega je uporaba te naprave zaželena, ker na ekranu v 
realnem času prikazuje graf meritve momenta, kar preizkušancu predstavlja neko 
orientacijsko vrednost sile, katero naj bi vzdrževal med izvajanjem aktivnega 
obremenjevanja kolena, saj želimo, da preizkušanec med protokolom uporablja čimbolj 
konstantno jakost iztegovanja kolena. 
 
 
5.2.4. Protokol preizkusov 
V raziskavi so je sodelovalo 19 moških prostovoljcev, starih med 18 in 40 let, visokih med 
160 in 200 cm ter težkih med 60 in 120 kg. Nihče od prostovoljcev v zadnjih dveh letih ni 
imel poškodb kolena. Vsak od preizkušancev je pred meritvijo podpisal izjavo o 
sodelovanju v raziskavi, s katero se strinja, da je seznanjen s postopkom in možnimi 
tveganji v raziskavi. Pred samim preizkusom smo preizkušancu še enkrat podrobno 
razložili postopek celotnega protokola in ga seznanili z napravami, ki se bodo uporabljale 
za izvedbo meritev. Preizkušanca smo pred izvedbo meritev posedli na napravo za 
izokinetiko, ki smo jo nato prilagodili na velikost njegovega telesa. Takoj zatem smo 
preizkušanca posedli na stacionarno kolo, kjer se je ogreval šest minut z močjo poganjanja 
100 W (Slika 5.17).  
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Slika 5.17: Prostovoljec med ogrevanjem na stacionarnem kolesu 
 
Po ogrevanju se je preizkušanec usedel nazaj na napravo za izokinetiko, kjer smo nanj 
namestili EMG-elektrode ter MC-zaznavala s pomočjo namenskih dvostranskih nalepk, 
zaznavala pa smo dodatno zaščitili s kineziološkim trakom, da se med meritvami ne 
odlepijo ali premaknejo. Enoto za zajem MC-signalov smo pritrdili na nosilec izokinetične 
naprave, da smo lahko s pomočjo vgrajenega žiroskopa spremljali kot nosilca merilne 
doze. Po namestitvi vseh zaznaval smo najprej opravili izometrični del meritev, kjer smo 
izvedli meritve mišičnega aktiviranja pri pokrčenosti kolena pod kotom približno 90°, 45° 
in 5°. Pri teh meritvah smo preizkušance prosili, da nogo iztegnejo z največjo močjo. 
Zatem je preizkušanec izvedel deset ponovitev izokinetičnega ogrevanja, kjer se je seznanil 
z gibom, ki ga bo izvajal, nato pa je izvedel pet ponovitev aktivnega iztegovanja kolena ob 
konstantni hitrosti iztegovanja 45°/s z zmernim naporom iztegovanja. Celoten protokol 
(brez ogrevanja na kolesu) smo nato ponovili še na drugi nogi. Pri našem 
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eksperimentalnem delu smo lahko neinvazivno merili le tri glave štiriglave stegenske 
mišice, saj se ena od glav (VI) skriva za drugimi tremi. Z EMG- in MC-sistemom smo 
merili aktivacijo glav VM, VL in RF, shranjevalno enoto MC-sistema pa smo uporabili 
tudi za zajemanje podatkov o sili na merilni celici in podatkov o kotni hitrosti vgrajenega 
žiroskopa med izvajanjem izokinetičnih meritev. MC- in EMG-sistem sta bila med seboj 
sinhronizirana z uporabo sprožilne enote, ki je obema sistemoma ob istem času poslala 
električni impulz (Slika 5.18). S tem smo zagotovili možnost in pravilnost časovne 
primerjave meritev iz obeh sistemov. 
 
 
 
Slika 5.18: Postavitev eksperimentalnega sistema 
 
 
5.2.5. Obdelava podatkov 
Meritve MC-sistema so bile vzorčene s frekvenco 1000 Hz. Izmerjene podatke smo nato 
filtrirali z uporabo nizkopasovnega Butterworthovega filtra 6. reda, s frekvenco preseka 10 
Hz [1], [2], [3], [184]. Podatke smo nato normalizirali z uporabo izmerjenih vrednosti med 
izometričnimi meritvami, kjer je najvišja vrednost signala vseh treh meritev predstavljala 
100 % in najnižja vrednost 0 %. Isti vrednosti smo uporabili za normalizacijo podatkov 
izokinetičnih meritev. Tako smo pridobili normalizirane vrednosti meritev MC-zaznaval in 
merilne doze. Meritve kotne hitrosti smo po filtriranju morali še integrirati po času, da smo 
pridobili podatke o kotu nosilca med izometričnimi meritvami. 
 
Enako kot meritve MC-sistema smo tudi meritve EMG vzorčili s frekvenco 1000 Hz. Na 
izmerjenih podatkih smo nato uporabili pasovni Butterworthov filter 6. reda s frekvenco 
preseka 10–400 Hz. S tem smo iz izmerjenih podatkov odstranili šume iz okolice, ki se 
lahko pojavijo med meritvami. Zatem smo izračunali efektivno vrednost (ang. root mean 
square oz. RMS) izmerjenih podatkov z oknom vzorčenja 25 ms in vzorčenjem celotnega 
vala (ang. full wave). Izračunane vrednosti smo nato zgladili z uporabo nizkopasovnega 
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Butterworthovega filtra 6. reda, s frekvenco preseka 10 Hz [1], [2], [3], [184]. Tako kot pri 
MC-sistemu smo tudi meritve EMG-zaznaval normalizirali z uporabo največje in 
najmanjše vrednosti signala med izometričnimi meritvami. Isti vrednosti smo nato 
uporabili tudi za normalizacijo izokinetičnih meritev. 
 
 
5.2.6. Rezultati meritev 
Izvedli smo izometrične in izokinetične meritve z vsemi 19 prostovoljci, na obeh kolenih. 
V spodnjih slikah so prikazani obdelani signali meritev MC in EMG na enem izmed 
prostovoljcev. Pri ostalih prostovoljcih so imeli signali zelo podoben odziv, razen pri 
prostovoljcih, kjer je med obremenjevanjem prišlo do nepravilnosti v meritvah zaradi slabe 
postavitve MC-zaznaval in je konica zaznavala izgubila stik z glavo mišice. Rezultate teh 
meritev smo zavrgli. 
 
Slika 5.19 prikazuje normaliziran signal merilne celice med izometričnimi meritvami. 
Normalizacijo smo izvedli z uporabo najmanjše in največje izmerjene vrednosti vseh treh 
meritev. Opazimo lahko, da preizkušanec proizvede največjo silo pri iztegovanju kolena v 
kotu pokrčenosti 90°, v kotih pokrčenosti 45° in 5° pa proizvede približno enako silo. 
 
 
 
Slika 5.19 Normaliziran odziv merilne celice med izometričnimi meritvami 
 
Slika 5.20 prikazuje EMG-signal glave VL med izometričnimi meritvami, kjer opazimo, da 
je električni potencial in s tem aktivacija mišice najvišja pri največji prostovoljni 
kontrakciji pri kotu pokrčenosti kolena velikosti 5°, najmanjša pa pri kotu pokrčenosti 
kolena 45°. Slika 5.21 prikazuje MC-signal iste glave mišice. Opazimo lahko, da je potek 
signala mišične napetosti primerljiv s signalom EMG (Slika 5.20). Enako kot pri EMG tudi 
MC-signal zavzame največjo vrednost pri kotu pokrčenosti kolena 5°, najmanjši pa pri 
kotu pokrčenosti 45°. 
 
Sliki 5.22 in 5.23 prikazujeta signale EMG in MC za glavo RF med izometričnimi 
meritvami. Pri EMG-signalu RF opazimo, da je največji električni potencial v mišici, 
podobno kot pri VL, pri kotu pokrčenosti kolena 5°, pri kotih pokrčenosti 45° in 5° pa je 
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približno enak. Na signalu MC opazimo drugačen odziv, in sicer ima RF največjo napetost 
pri kotu pokrčenosti kolena 45°, pri kotih 90° in 5° pa je napetost RF približno enaka oz. je 
pri kotu 90° nekoliko manjša. Razliko lahko opazimo tudi v obliki EMG- in MC-signalov 
pri teh dveh kotih, pri kotu 45° pa je oblika signalov EMG in MC primerljiva. 
 
 
 
Slika 5.20 Signal EMG za mišico Vastus lateralis med izometričnim meritvami 
 
 
Slika 5.21 Signal MC za mišico Vastus lateralis med izometričnim meritvami 
 
 
Slika 5.22 Signal EMG za mišico Rectus femoris med izometričnim meritvami 
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Slika 5.23 Signal MC za mišico Rectus femoris med izometričnim meritvami 
 
Sliki 5.24in 5.25 prikazujeta signal EMG in MC za glavo VM med izometričnimi 
meritvami. Signali VM so zelo podobni signalom VL in dosežejo največje vrednosti pri 
kotu pokrčenosti kolena 5°, najmanjše pa pri kotu pokrčenosti 45°. Oblike signalov EMG 
in MC so primerljive pri vseh kotih pokrčenosti kolena. 
 
 
 
Slika 5.24 Signal EMG za mišico Vastus medialis med izometričnim meritvami 
 
 
Slika 5.25 Signal MC za mišico Vastus medialis med izometričnim meritvami 
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Slika 5.26 prikazuje signal merilne celice in EMG-signale vseh treh merjenih glav 
štiriglave stegenske mišice med izvajanjem izokinetičnih meritev. Opazimo lahko, da se 
aktivacija mišice začne ob spremembi kota pokrčenosti kolena z 90° proti 10°. Ob 
maksimalni iztegnitvi kolena se izokinetična naprava začne takoj vračati nazaj v pokrčen 
položaj kolena, zato signal EMG pade na minimalno vrednost šele kasneje, ko 
preizkušanec popolnoma sprosti mišice. Opazimo lahko postopno naraščanje električnega 
potenciala v mišicah z manjšanjem kota pokrčenosti kolena kljub razmeroma enakomerni 
sili iztegovanja kolena. Opazimo lahko tudi, da je normaliziran električni potencial pri 
iztegovanju kolena s silo, ki je manjša od maksimalne, na glavi RF višji kot pri glavah VL 
in VM. 
 
 
 
Slika 5.26 Signali EMG za vse tri glave mišic med izokinetičnimi meritvami 
 
Slika 5.27 prikazuje signal merilne celice in signale MC-zaznaval med izokinetičnimi 
meritvami. Enako kot signal EMG na prejšnji sliki tudi signal MC-zaznaval narašča z 
zmanjševanjem kota pokrčenosti kolena. V začetku iztegovanja kolena opazimo trenutno 
povišanje napetosti v mišici, ki se nato nekoliko zmanjša, nato pa spet narašča do konca 
iztegovanja. Ta špica se izraža tudi na merilni celici, povečanje sile v začetku 
obremenjevanja pa lahko pripišemo načinu odziva izokinetične naprave, ki izvaja 
izokinetični pomik le ob prisotnosti vsaj minimalne sile iztegovanja. V nasprotnem 
primeru naprava ne izvaja izokinetičnega giba. Pri MC-signalu bolje opazimo tudi špico v 
signalu ob začetku vračanja naprave v začetni pokrčen položaj. Takrat so mišice 
preizkušanca še nekoliko napete, nato pa se sprostijo. Popolno sprostitev mišic opazimo 
šele pri 20° pokrčenosti kolena za VM in VL ter pri 30° pokrčenosti kolena za RF ob 
vračanju izokinetične naprave v začetni, pokrčen položaj kolena. Zanimiv je tudi odziv 
sproščenih mišic med vračanjem izokinetične naprave v začetni položaj, kjer se od popolne 
sprostitve mišic do pokrčenega položaja kolena opazi naraščanje MC-signala do vrednosti, 
ki je enaka kot pred začetkom in na koncu izokinetičnih meritev. Tako kot pri signalu 
EMG lahko tudi iz signala MC razberemo, da je normalizirana napetost v glavi RF med 
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iztegovanjem kolena višja od normalizirane napetosti v glavah VL in VM. Na signalu 
merilne celice lahko opazimo tudi negativne vrednosti normalizirane sile ob vračanju 
naprave v izhodiščni položaj, kar je posledica tega, da je noga preizkušanca ob premiku 
kolena v pokrčen položaj na merilno celico pritiskala z manjšo silo kot v katerikoli od 
izometričnih meritev. 
 
 
 
Slika 5.27 Signali MC za vse tri glave mišic med izokinetičnimi meritvami 
 
 
5.2.7. Ovrednotenje rezultatov 
Rezultati meritev z EMG- in MC-sistemom odražajo primerljive signale v izometričnih 
pogojih, kot je bilo to že ugotovljeno v drugih raziskavah [1], [2], [3], [184]. Do sedaj še ni 
bilo izvedenih izometričnih meritev z MC-sistemom v različnih položajih uda, ki bi bile 
nato primerjane med seboj. Kot je razvidno iz normalizacije signalov MC-zaznaval na 
glavi RF, v različnih kotih pokrčenosti kolena ob maksimalni aktivaciji mišic (Slika 5.23) 
ta glava izkazuje najvišjo vrednost MC-signala in s tem mišične napetosti v kotu 
pokrčenosti kolena 45°, kjer ostali dve glavi izkazujeta najmanjše vrednosti napetosti, 
signal EMG pa te relacije ne prikazuje. Razlika v izmerjenih signalih je najverjetneje 
rezultat merjenja različne veličine posameznega sistema. EMG-sistem namreč meri 
električni potencial med elektrodama, ki se ustvari zaradi električnega stimuliranja mišice 
preko živčevja [182], medtem ko MC-sistem meri napetost na površini mišice. Napetost 
mišice je neposredno povezana z njeno dolžino, kjer mišica lahko ustvari največjo napetost 
pri svoji optimalni dolžini [84], tj. približno njeni osnovni neobremenjeni dolžini. Skrčitev 
ali raztegnitev dolžine mišice od njene optimalne dolžine posledično zmanjša največjo 
napetost, ki jo mišica lahko ustvari ob aktivaciji. 
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Primerjava oblik EMG- in MC-signala v posamezni glavi štiriglave stegenske mišice med 
izokinetičnimi meritvami (Slike 5.28, 5.29 in 5.30) izkazuje podobno stanje mišičnega 
odziva ob začetku obremenjevanja in ob koncu iztegovanja kolena. Kmalu po začetku 
gibanja opazimo znižanje MC-signala odziva mišic, ki je najverjetneje posledica začetka 
gibanja naprave in s tem odziva mišice na nekoliko zmanjšano obremenitev iztegovanja 
zaradi odmikanja nosilca izokinetične naprave. Za razlago nižanja mišične napetosti ob 
začetku iztegovanja pa moramo upoštevati tudi vsiljeno napetost zaradi pasivne 
komponente mišice (Slika 3.17), ki z raztegovanjem preko njene optimalne dolžine 
eksponentno narašča, s krajšanjem dolžine pod optimalno pa nima vpliva na napetostni 
odziv mišice [84]. Ta odziv je izrazito opazen med pasivnim premikom kolena nazaj iz 
iztegnjenega v pokrčen položaj. Pasivna komponenta napetosti mišice se ob iztegovanju 
znižuje, nato pa od optimalne dolžine mišice naprej celoten napetostni odziv mišice 
prevzame aktivno krčenje mišice. 
 
 
 
Slika 5.28 Primerjava signalov EMG in MC za mišico Vastus lateralis med izokinetičnimi 
meritvami 
 
 
 
Slika 5.29 Primerjava signalov EMG in MC za mišico Rectus femoris med izokinetičnimi 
meritvami 
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Slika 5.30 Primerjava signalov EMG in MC za mišico Vastus medialis med izokinetičnimi 
meritvami 
 
Ob pogledu na MC-signale enega intervala izokinetične meritve (Slika 5.31) od kota 
pokrčenosti kolena 90° do 10° z aktivnim obremenjevanjem in pasivnega premika nazaj v 
pokrčen položaj lahko bolje opazujemo napetostni odziv mišice. Kot že omenjeno v 
rezultatih meritev, lahko opazimo, da se po koncu iztegovanja kolena napetost v mišicah 
vrne na minimalno vrednost šele pri približno 20° oz. 30° kota pokrčenosti kolena. Od tam 
naprej napetost počasi narašča zaradi pasivnega odziva mišice ob raztegovanju preko njene 
optimalne dolžine. Tudi signal iz merilne celice prikazuje tak potek sile, ki pri pasivnem 
krčenju narašča. Pri opazovanju aktivnega iztegovanja kolena je izrazito opazen prehod, 
kjer je prispevek aktivne komponente večji od eksponentno zmanjšujočega prispevka 
pasivne komponente zaradi krajšanje mišice, ki je za glavo RF pri kotu pokrčenosti kolena 
65°, za glavo VM pri kotu 60° in za glavo VL pri kotu 50°. Opazimo lahko tudi, da glava 
RF doseže svojo največjo napetost še pred doseženo popolno iztegnitvijo kolena. Glava RF 
se namreč narašča preko dveh sklepov na medenico in je v osnovni funkciji namenjena 
dvigovanju noge proti trupu. Ob sedenju se mora ta glava skrajšati zaradi pomika njenega 
prirastišča na medenici v smeri proti pogačici. Ob popolni iztegnitvi kolena se tako zaradi 
dodatnega krčenja njena sposobnost ustvarjanja napetosti zmanjšuje. Drugačen odziv 
opazimo pri glavah VM in VL, saj je njuna osnovna funkcija iztegovanje kolena, 
posledično pa tudi ustvarita največjo aktivno napetost ob popolni iztegnitvi kolena. 
Napetost mišic ob popolni iztegnitvi je potrebno povečevati tudi zaradi pasivne napetosti 
nasprotno delujočih mišic (zadnje stegenske mišice), ki se ustvarja zaradi njihovega 
raztegovanja. Padec napetosti tik pred popolno iztegnitvijo kolena pri vseh glavah 
štiriglave stegenske mišice se pojavi kot posledica zmanjšanja sile iztegovanja 
preizkušanca zaradi pričakovanega povratnega giba izokinetične naprave. 
 
Signali MC-zaznaval, ki smo jih pridobili z izvedbo meritev na izokinetični napravi dobro 
prikazujejo napetostni odziv vsake posamezne glave merjene mišice. Kljub temu pa brez 
natančne obravnave pasivnega odziva mišice tega signala ne moremo smatrati kot signal 
odziva aktivacije mišice. Z meritvijo pasivnega iztegovanja in krčenja kolena bi 
najverjetneje lahko dobro popisali pasivni napetostni odziv za posamezno glavo, ki bi ga 
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kasneje lahko odšteli od celotnega napetostnega odziva mišice in s tem pridobili bolj 
pravilen aktivni odziv oz. signal aktivacije mišice. 
 
 
 
Slika 5.31 Signal MC enega intervala iztegovanja in krčenja kolena 
 
Ker smo MC-zaznavala prvič uporabili za meritve aktivnega gibanja, smo pričakovali 
korelacijo med EMG in MC podobno kot pri dosedanjih izokinetičnih meritvah. Zato 
pasivnega odziva mišice med našimi meritvami nismo posebej merili. V prihodnje 
predlagamo, da se pred izvedbo izokinetičnih meritev izvedejo izometrične meritve v več 
kotih pokrčenosti kolena, poleg tega pa tudi izvede in izmeri napetostni odziv z uporabo 
MC-zaznaval med pasivnim gibanjem kolena in nato izvedejo tudi primerjave novo 
pridobljenih meritev z meritvami z EMG-sistemom. V izogib slabemu pozicioniranju 
MC-zaznaval predlagamo izvedbo raziskave in priporočil za optimalno pozicioniranje 
MC-zaznaval na posamezni glavi mišice, podobno kot je to izvedeno za EMG-elektrode 
[186]. Poleg tega je potrebno, v izogib šibkim signalom, uporabiti čim daljšo konico 
MC-zaznavala, ki še ni neprijetna za preizkušanca [184]. S tem zmanjšamo šum na signalu 
zaradi premajhnega odmika MC-zaznavala, hkrati pa zagotovimo, da je konica zaznavala v 
čim bolj tesnem stiku z mišico, tudi če je med njo in mišico več maščobnega tkiva. 
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6. Numerični model kolena 
Za izgradnjo numeričnega modela potrebujemo osnovno geometrijo opazovane strukture, 
ki jo nato s pomočjo modelirnikov lahko prilagajamo in poenostavljamo, da pridobimo 
geometrijo, ki je primerna za mreženje in uporabo v numeričnih simulacijah. Po 
prilagoditvi geometrije izvedemo mreženje posameznih delov numeričnega modela. Izbira 
končnih elementov za mreženje posameznih delov je odvisna od izbire materialnega 
modela, s katerim bo numerična simulacija izračunala napetostno-deformacijski odziv tega 
dela. Izbira vrste končnih elementov je odvisna tudi od tega, koliko želimo določeno 
strukturo poenostaviti. Tako za zelo poenostavljene strukture uporabljamo dvovozliščne 
linijske (ang. beam) končne elemente, za manj poenostavljene uporabljamo ploščinske 
(ang. shell) končne elemente, za skoraj nepoenostavljene strukture pa uporabljamo 
volumske končne elemente (ang. solid) (Slika 6.1). V numeričnih modelih uporabljamo 
ploščinske elemente, ki imajo večinoma obliko štirikotnika (štirivozliščni) (QUAD) ali 
trikotnika (trivozliščni) (TRIA), volumski pa obliko kvadra (osemvozliščni, najbolj 
uporabljani) (HEX), tristrane prizme (šestvozliščni, uporabljani kot povezovalni elementi) 
(PENT) ali tetraedra (štirivozliščni, osnovni elementi) (TET).  
 
 
 
Slika 6.1 Vrste končnih elementov [192] 
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Ploščinski in volumski končni elementi so lahko poenostavljeni, tako se za izračun 
njihovega odziva uporablja le ena skupna integracijska točka, lahko pa so bolj kompleksni, 
kjer je teh točk več in so razporejene po volumnu končnega elementa (Slika 6.2). 
Uporabljamo lahko tudi kvadratične ploščinske in volumske končne elemente, ki imajo 
svoje stranice razdeljene z dodatnimi vozlišči, ki omogočajo, da se stranice med 
obremenjevanjem zvijajo. Taki končni elementi so računsko zelo potratni, čeprav v 
določenih primerih z njimi dobimo bolj pravilen odziv kot z enostavnejšimi elementi. 
 
 
 
Slika 6.2 Razlika med enostavnimi in kompleksnimi končnimi elementi [192] 
 
Nekateri preprosti materialni modeli podpirajo uporabo vseh oblik končnih elementov, 
drugi pa le določene, npr. le linijske in kvadre ali pa le volumske oziroma le ploščinske. Iz 
tega razloga je pred mreženjem struktur v numeričnem modelu potrebno določiti, kateri 
materialni modeli bodo uporabljeni za vsako strukturo. Mreženje nato izvedemo z uporabo 
končnih elementov, ki jih materialni model podpira. Za pravilno delovanje numeričnega 
modela moramo priskrbeti pravilne in zanesljive materialne lastnosti strukture, ki jo 
obravnavamo. Materialne lastnosti pridobivamo z eksperimentalnim delom, ki nato služi 
tudi kot referenca za validacijo pravilnosti delovanja izbranega materialnega modela. 
 
 
6.1. Geometrija numeričnega modela človeškega kolena 
Osnovno geometrijo okostja, ligamentov, meniskusov in hrustancev smo prevzeli od 
lupinskega 3D geometrijskega modela povprečnega moškega, ki smo ga pridobili iz zbirke 
Zygote human models (Zygote Media Group, ZDA) [193]. Licenca za geometrijski model 
je v lasti KMTM. Za razvoj numeričnega modela smo uporabili le osnovne strukture 
mehkih tkiv v kolenu brez kapsule. Tako smo uporabili geometrijo vseh petih ligamentov 
kolena (PL, ACL, PCL, MCL, LCL), treh hrustancev (patelarni, tibialni, femoralni) in 
obeh meniskusov (medialni in lateralni). Naš model vključuje tudi vse kosti leve spodnje 
okončine (stegnenica, pogačica, golenica in mečnica), kosti stopala in levo polovico 
medenice (Slika 6.3). Ker geometrije mišic nismo imeli, hkrati pa je materialni model, ki 
ga bomo uporabili za popis aktivnega odziva mišic, v programskem okolju LS-Dyna 
definiran za linijske končne elemente, smo za izgradnjo modela v literaturi poiskali 
pritrdišča uporabljenih mišic [84], [86], [100], [194]. 
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Slika 6.3 Geometrija gradnikov spodnje okončine brez mišic [193] 
 
 
6.2. Materialni model za ligamente 
Ligamenti povezujejo kosti med seboj in prenašajo le natezne obremenitve. V svoji 
strukturi so zgrajeni iz velikega števila vlaken. Ko ligament ni obremenjen, so vlakna 
zaradi elastina v tkivu nekoliko pokrčena. Zaradi različnih dolžin vlaken v ligamentu se ob 
obremenjevanju ta vlakna ne napnejo vsa naenkrat. Zaradi te lastnosti imajo ligamenti 
izrazito nelinearen odziv ob začetnem obremenjevanju. Ko se večina vlaken raztegne, 
postane odziv ligamenta skoraj povsem linearen vse do začetka trganja posameznih vlaken. 
Ligamenti so podobno kot nekatera druga mehka tkiva (hrustanci, meniskus, vretenčni 
diski) skoraj nestisljivi, vendar pa ne morejo prenašati tlačnih obremenitev. 
 
Za popis odziva ligamentov in nekaterih drugih mehkih tkiv je bil razvit matematični 
model [78], [195], katerega namen je popis napetostno-deformacijskega stanja vlaknastega 
tkiva z upoštevanjem nelinearnosti zaradi postopnega iztegovanja vlaken. Ta model v 
določeni meri upošteva tudi nezmožnost materiala za prenašanje tlačnih obremenitev. Za 
popis napetostno-deformacijskega odziva kolenskih ligamentov smo uporabili materialni 
model 091_MAT_SOFT_TISSUE, ki je že vključen v programu LS-Dyna in temelji na 
prej omenjenem matematičnem modelu. 
 
 
6.2.1. Materialni model za mehka tkiva 
Matematični model za popis odziva mehkih tkiv, ki so ga razvili Weiss et al. [78], 
nadgradila pa sta ga Pusso in Weiss [195], opisuje transverzalno izotropni hiperelastični 
model za popis napetostno-deformacijskega odziva mehkih tkiv, kot so ligamenti, kite in 
fascije. Model vključuje izotropno Mooney-Rivlinovo matriko, ki popisuje odziv ovojnice 
ligamenta, ki je ojačana s kolagenskimi vlakni za prenašanje nateznih obremenitev. 
 
Skupna deformacijska energija W tkiva je razdeljena na štiri dele, ki so razdeljeni na dve 
izotropni deviatorski matriki tj. odziv vlaken F in odziv tkiva na stiskanje. 
Numerični model kolena 
72 
 
𝑊 = 𝐶1(𝐼1 − 3) + 𝐶2(𝐼2 − 3) + 𝐹(𝜆) +
1
2⁄ 𝐾[ln⁡(𝐽)]
2    (6.1) 
 
V enačbi (6.1) I1 in I2 predstavljata deviatorne invariante desnega Cauchyjevega 
deformacijskega tenzorja, λ je deviatorni delež raztega v smeri vlaken, K predstavlja 
efektivni stisljivostni modul materiala in J(=detF) predstavlja volumsko razmerje tkiva, 
materialna koeficienta C1 in C2 pa predstavljata Mooney-Rivlinove koeficiente 
obravnavanega tkiva. 
 
Odvodi odziva vlaken so definirani tako, da popišejo odziv pokrčenih kolagenskih vlaken. 
Za vlakna predpostavljamo, da ne morejo prenašati tlačnih obremenitev, zato je model 
izotropen, ko je λ < 1. Eksponentna funkcija v enačbi (6.2) opisuje postopno iztegovanje 
vlaken do konca nelinearnega območja, ki se zaključi pri λ*, tj. ko so vlakna raztegnjena 
do točke, kjer se začne linearno območje. Linearno območje se nadaljuje od λ* naprej in je 
popisano s tretjo funkcijo v enačbi (6.2). 
 
𝜕𝐹
𝜕𝜆
=
{
 
 
0⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡; ⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡𝜆 < 1
𝐶3[exp(𝐶4(𝜆−1))−1]
𝜆
⁡; ⁡𝜆 < 𝜆∗
(𝐶5𝜆+𝐶6)
𝜆
⁡⁡ ; ⁡⁡𝜆 > 𝜆∗
       (6.2) 
 
Koeficiente C3, C4 in C5 moramo definirati na podlagi napetostno-deformacijskega odziva 
nateznih preizkusov. Koeficient C6 skrbi za pravilen prehod matematičnega modela iz 
nelinearnega v linearno področje in ga izračunamo po enačbi (6.3). 
 
𝐶6 = 𝐶3(𝑒𝑥𝑝(𝐶4(𝜆
∗ − 1) − 1) − 𝐶5𝜆
∗      (6.3) 
 
Predstavljen matematični model je Weiss [78] kasneje nadgradil z upoštevanjem 
viskoelastičnosti ligamentov, saj je odziv ligamentov pri visokih hitrostih veliko bolj tog 
kot pri nižjih hitrostih ali kvazistatičnih obremenitvah. V ta namen se materialnemu 
modelu lahko določi viskoelastične parametre na podlagi relaksacijskih meritev. 
 
 
6.2.2. Vhodni parametri za materialni model 
Vhodne parametre za predstavljeni materialni model smo za patelarni ligament izračunali 
na podlagi eksperimentalno pridobljene povprečne napetostno-deformacijske krivulje, 
prikazane v poglavju 4.2.8 (Slika 4.13). Vhodne parametre za ostale ligamente smo 
prevzeli iz raziskave Pena et al. [32], ki se je ukvarjala z numeričnim modeliranjem 
človeških kolenskih ligamentov in ostalih tkiv (Preglednica 6.1). 
 
Težavo smo imeli pri pridobivanju modula stisljivosti za materialni model. Ker navodila za 
uporabo numeričnega modela v programu LS_Dyna predvidevajo uporabo stisljivostnega 
modula, približno tri velikostne razrede večjega od koeficienta C1, smo vsem ligamentom 
predpisali podobno vrednost v višini nad 1000 Mpa. Uporaba nižjih vrednosti lahko 
pripelje do nestabilnosti numerične analize, višje vrednosti pa povzročijo bolj tog odziv 
materiala v primeru stiskanja. 
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Preglednica 6.1 : Vhodni parametri za ligamente 
 
Vhodni parametri 
Ligament 
C1 
[MPa] 
C2 
[MPa] 
C3 
[MPa] 
C4  
C5 
[MPa] 
λ* 
K  
[MPa] 
ρ 
 [g/mm3] 
PL 3,75 0 0,35 62 415 1,05 1440 0,001 
MCL 1,44 0 0,57 48 467 1,06 1440 0,001 
LCL 1,44 0 0,57 48 467 1,06 1440 0,001 
PCL 3,25 0 0,12 87 431 1,03 1250 0,001 
ACL 1,95 0 0,01 116 535 1,05 1250 0,001 
 
 
Za numerično analizo iztegovanja kolena smo se odločili, da ne bomo uporabili 
viskoelastičnega materialnega modela. Model lahko kasneje nadgradimo z uporabo 
dodatnih koeficientov iz eksperimentalnih meritev relaksacije posameznih ligamentov. 
 
 
6.2.3. Validacija vhodnih parametrov 
Numerični model lahko pravilno popiše napetostno-deformacijski odziv ligamentov le, če 
so vhodni parametri pravilni. V ta namen smo pred modeliranjem celotnega modela 
verificirali materialne lastnosti za vse ligamente, rezultate pa primerjali z izračunanimi 
podatki z uporabo enačb matematičnega modela. Validacija je bila izvedena z uporabo 
enega končnega elementa HEX, ki smo ga natezno obremenili s pomikom vozlišč. 
Validacija je bila izvedena za vse ligamente. V primeru patelarnega ligamenta smo 
validacijo lahko primerjali z eksperimentalno pridobljenimi podatki, v ostalih primerih pa 
smo lahko primerjali le rezultate numerične simulacije in matematičnega modela. 
 
Vhodne parametre za patelarni ligament (PL) smo pridobili z optimizacijo koeficientov 
matematičnega modela glede na eksperimentalne rezultate, zato se ti dve krivulji zelo 
dobro ujemata (Slika 6.4). Razliko lahko opazimo med krivuljo matematičnega modela in 
krivuljo validacije. Razlika v napetosti je prikazana z zeleno krivuljo. Najbolj očitna 
razlika je opazna pri prehodu iz nelinearnega v linearno območje. Razlika je najverjetneje 
rezultat drugačnega preračunavanja koeficienta C6 v materialnem modelu glede na 
matematični model. Kot je razvidno iz primerjave krivulj lahko opazimo pomanjkljivost 
materialnega modela, ki ne more popisati porušitve ligamenta ob dosegu kritične napetosti 
ali deformacije.  
 
Z validacijo parametrov vseh ostalih ligamentov smo prišli do podobnega odstopanja v 
območju prehoda iz nelinearnega v linearno področje kot pri validaciji parametrov 
patelarnega ligamenta (Slika 6.5, Slika 6.6 in Slika 6.7). Zanimivo je, da kljub uporabi 
podobnih vhodnih parametrov pride pri numerični analizi do različnih odstopanj med 
matematičnim in numeričnim modelom. Tako recimo opazimo zelo majhno odstopanje v 
primeru ACL (Slika 6.5), odstopanje tako v negativno kot pozitivno smer pri MCL in LCL 
(Slika 6.6) in pa precej večje odstopanje od matematičnega modela pri PCL (Slika 6.7) v 
velikosti približno 10 %. Ker ne razpolagamo s krivuljami napetostno-deformacijskega 
odziva teh štirih ligamentov, smo se odločili, da vhodnih parametrov ne bomo spreminjali. 
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Slika 6.4 Rezultat validacije materialnega modela za patelarni ligament 
 
 
Slika 6.5 Rezultat validacije materialnega modela za ACL 
 
 
Slika 6.6 Rezultat validacije materialnega modela za MCL in LCL 
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Slika 6.7 Rezultat validacije materialnega modela za PCL 
 
 
6.3. Materialni model za mišice 
Za popis odziva mišic v numeričnem modelu smo izbrali Hillov model za mišico, ki je že 
vključen v program LS-Dyna (S15_MAT_SPRING_MUSCLE). Model lahko popiše 
aktivacijo mišic in je že desetletja uporabljan v različnih simulacijah ter poda zadovoljive 
rezultate. V našem numeričnem modelu uporabljamo osem diskretnih elementov, po enega 
za popis vsake glave mišice, ki je vključena v model. 
 
 
6.3.1. Hillov model mišice 
Aktivni materialni model, ki ga je razvil Hill [196] leta 1938, je najširše uporabljan model 
za modeliranje skeletnih mišic. Razvit je za diskretne elemente in razlikuje med aktivno in 
eno ali dvema pasivnima komponentama. Aktivna komponenta lahko sama generira sile in 
premike, pasivna komponenta pa tega ne zmore. Na sliki 6.8 je prikazana shema Hillovega 
modela, kot je uporabljen v programskem okolju LS-Dyna. Prikazan je vpliv trenutnega 
stanja aktivacije mišice a(t), trenutne dolžine mišice L
M
 in trenutne hitrosti krčenja mišice 
V
M
 v kontraktilnem elementu CE . F 
M
 predstavlja trenutno silo mišice. 
 
 
 
Slika 6.8: Shema Hillovega modela mišice [192] 
FM FM
LM PE
CE
SEE
a(t)
LM
VM
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Pasivna komponenta (PE) predstavlja tkivo mišice v neaktivnem stanju in je 
predpostavljena kot vzmet. V pasivnem stanju mišice je lahko modelirana tudi kot 
elastično mehko tkivo, na primer za popis odziva ligamentov. Kontraktilni element (CE) 
predstavlja aktivno komponento, ki je vzporedno vezana s PE. Poleg CE se lahko 
vzporedno veže še serijski elastični element (SEE), ki je namenjen modeliranju z 
upoštevanjem kit mišice pri aktivaciji. 
 
CE popisuje odziv aktivne mišice, tj. silo, ki se med krčenjem ustvarja ob drsenju aktinskih 
in miozinskih vlaken v mišici. V pasivnem stanju mišice je predpostavljeno, da CE ne 
prenaša napetosti in je prosto raztegljiv [192]. 
 
Hillov model definira celotno generirano silo F
M
 kot vsoto sile komponent CE (F
CE
) in PE 
(F
PE
). 
 
𝐹𝑀 = 𝐹𝐶𝐸 + 𝐹𝑃𝐸
         (6.4) 
 
 
6.3.1.1. Pasivna komponenta 
Silo PE definiramo neposredno iz trenutne dolžine mišice z uporabo eksponentne relacije 
po Wintersu [197]. 
 
𝑓𝑃𝐸 =
𝐹𝑃𝐸
𝐹𝑚𝑎𝑥
= 0  ; za L < 1        (6.5) 
𝑓𝑃𝐸 =
𝐹𝑃𝐸
𝐹𝑚𝑎𝑥
=
1
𝑒(𝐾𝑠ℎ)−1
∙ (𝑒
(
𝐾𝑠ℎ
𝐿𝑚𝑎𝑥
∙(𝐿−1))
− 1)  ; za L > 1    (6.6) 
 
- 𝑓𝑃𝐸  –  brezdimenzijska funkcija trenutne sile pasivne mišice 
- 𝐹𝑚𝑎𝑥 – največja izometrična sila mišice 
- 𝐾𝑠ℎ   – konstanta, ki določa hitrost dviganja eksponentne krivulje 
- 𝐿𝑚𝑎𝑥    – relativna brezdimenzijska dolžina, pri največji izometrični sili 𝐹𝑚𝑎𝑥. 
 
 
6.3.1.2. Aktivna komponenta 
Silo aktivne komponente CE opišemo z enačbo (6.6). 
 
𝐹𝐶𝐸 = 𝑎(𝑡) ∙ 𝐹𝑚𝑎𝑥 ∙ 𝑓𝑇𝐿(𝐿) ∙ 𝑓𝑇𝑉(𝑉)       (6.6) 
 
- 𝑎(𝑡)  nivo aktiviranja mišice – brezdimenzijski parameter, definiran od 0 
 do 1, pri čemer 0 predstavlja neaktivnost in 1 popolno aktivnost 
- 𝑓𝑇𝐿(𝐿) in 𝑓𝑇𝑉(𝑉) – brezdimenzijski funkciji relativne sile mišice v odvisnosti 
od relativne dolžine in relativne hitrosti obremenjevanja. 
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Brezdimenzijska dolžina mišice L je definirana kot: 
 
𝐿 =
𝐿𝑀
𝐿0
 .
          (6.7) 
 
 𝐿𝑀 – trenutna dolžina mišice 
 𝐿0 – začetna dolžina mišice. 
 
Brezdimenzijsko hitrost (V) lahko izrazimo kot: 
 
𝑉 =
𝑉𝑀
𝑉𝑚𝑎𝑥∙𝑆𝑣(𝑎(𝑡))
⁡.         (6.8) 
- 𝑉 – brezdimenzijska hitrost krčenja ali raztezanja 
- 𝑉𝑀 –  trenutna hitrost krčenja mišice 
- 𝑉𝑚𝑎𝑥 – maksimalna neobremenjena hitrost krčenja CE 
- 𝑆𝑣(𝑎(𝑡)) – koeficient, ki skalira 𝑉𝑚𝑎𝑥  in je odvisen od stopnje mišične  
 aktivnosti. 
 
Zveza med silo in hitrostjo popisuje povezavo med silo, ki jo ustvari polno aktivirana 
mišica, in njenim krčenjem. Ko je brezdimenzijska hitrost krčenja enaka 0, je 
normalizirana sila enaka 1. Diagram »b« na sliki 6.9 prikazuje, kako sila narašča s 
padanjem hitrosti krčenja (negativne vrednosti hitrosti) in se nato približuje asimptoti z 
vrednostjo približno 1,4 ob manjšanju hitrosti raztezanja. Na diagramu »a« je 
prikazana funkcija normalizirane zveze med silo in relativno dolžino mišice. Polna črta 
predstavlja zvezo za polno aktivirano mišico, črtkane črte pa predstavljajo zvezo za 
različne tipe pasivnih mišic. 
 
 
 
Slika 6.9: a) diagram funkcije fTL; b) diagram funkcije fTV [198] 
 
Po Wintersu [197] je zveza med silo mišice in hitrostjo aktiviranja definirana kot: 
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𝑓𝑇𝑉(𝑉) =
{
 
 
 
 0⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡; ⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡𝑉 ≤ 1
𝐶𝑠ℎ𝑜𝑟𝑡∙(1+𝑉)
𝐶𝑠ℎ𝑜𝑟𝑡−𝑉
⁡ ; ⁡−1 < 𝑉 ≤ 0
𝐶𝑙𝑒𝑛𝑔+𝐶𝑚𝑙∙𝑉
𝐶𝑙𝑒𝑛𝑔+𝑉
⁡⁡ ; ⁡⁡⁡𝑉 > 0
 .       (6.9) 
 
- 𝑓𝑇𝑉(𝑉) 
– funkcija zveze med napetostjo in hitrostjo krčenja mišice 
- 𝐶𝑠ℎ𝑜𝑟𝑡 – Hillov dimenzijski parameter, definiran od 0 do 1 
- 𝐶𝑙𝑒𝑛𝑔 – dimenzijski parameter za raztezanje, definiran od 0,07 do 0,17 
- 𝐶𝑚𝑙 – določa del maksimalne izometrične sile pri polnem aktiviranju. 
 
Zveza med silo in dolžino izpostavlja vpliv dolžine mišice na silo, ki jo ta lahko generira. 
Silo lahko ustvarjajo tako aktivne kot pasivne mišice (Slika 6.9). Opazimo, da se največja 
sila aktivne mišice pojavi pri 1,05-kratni dolžini začetne dolžine mišice in je definirana kot 
optimalna dolžina (Lopt). Če je mišica bolj skrčena ali raztegnjena od Lopt, manj sile lahko 
ustvari. Audu [42] je to zvezo med napetostjo in dolžino definiral kot: 
 
𝑓𝑇𝐿(𝐿) = 𝑒
−(
𝐿−1
𝐶𝑠ℎ
)
2
 .         (6.10) 
 
- 𝑓𝑇𝐿(𝐿) – funkcija zveze med silo in dolžino za polno aktivirano mišico 
- 𝐶𝑠ℎ – oblikovni parameter, ki določa ukrivljenost krivulje⁡𝑓𝑇𝐿(𝐿). 
 
 
6.3.1.3. Stanje aktivacije 
Dinamika aktivnega stanja in nevrološki odziv definirata stanje aktiviranja mišice. 
Normaliziran nevrološki odziv E zavzema vrednosti od 0 do 1, njegov odvod po času 
prikažemo kot: 
 
𝑑𝐸
𝑑𝑡
=
𝑢−𝐸
𝑇𝑒
 .          (6.11) 
 
- 𝐸 – normaliziran nevrološki odziv 
- 𝑡   – čas 
- 𝑢  – normaliziran nevrološki impulz, kjer 0 predstavlja neaktivnost in 1 
  največjo aktivnost 
- 𝑇𝑒 – časovna konstanta. 
 
Normalizirana dinamika aktivnega stanja A lahko zavzema vrednosti od 0 do 1,njen odvod 
po času pa je izražen kot: 
 
𝑑𝐴
𝑑𝑡
=
𝐸−𝐴
𝑇𝑎
 .          (6.12) 
 
- 𝐴 – normalizirana dinamika aktivnega stanja 
- 𝐸 – normaliziran nevrološki odziv. 
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Časovna konstanta aT  je odvisna od relacije med nevrološkim odzivom in normaliziranim 
aktivnim stanjem dinamike.  
 
𝑇𝑎 = {
𝑇𝑎𝑐; ⁡⁡⁡𝐸 > 𝐴
𝑇𝑑𝑎; ⁡⁡⁡𝐸 ≤ 𝐴
           (6.13) 
 
Čas aktiviranja 𝑡𝑎𝑐𝑡 opisuje zaostanek mišičnega odziva na nevrološki impulz. Na Slika 
6.10 je predstavljen potek normaliziranega nevrološkega impulza U in nevrološkega 
odziva E  ter normalizirano aktivno stanje dinamike A, kjer opazimo zaostajanje 
nevrološkega odziva in dinamike aktivnega stanja glede na nevrološki impulz. 
 
 
 
Slika 6.10: Diagram časa aktiviranja mišice [198] 
 
 
6.3.1.4. Vhodni parametri za materialni model 
Za izvajanje numeričnih analiz z uporabo predstavljenega materialnega modela lahko iz 
definicije Hillovega materialnega modela prevzamemo krivulje parametrov fTL in fTV, ki 
predstavljata relativni napetostni in hitrostni odziv aktivne mišice glede na trenutno 
relativno dolžino mišice. Iz predstavljenega materialnega modela smo prevzeli tudi 
funkcijo napetostnega odziva pasivne mišice (Slika 6.9, krivulja 3). Tako potrebujemo za 
delovanje materialnega modela še podatke o največji izometrični sili posamezne glave 
mišice [18], [197], njeno največjo hitrost krčenja in optimalno dolžino. Za optimalno 
dolžino glav štiriglave stegenske mišice smo prevzeli začetno dolžino glav v numeričnem 
modelu od enega prirastišča do drugega pri iztegnjenem kolenu. Optimalno dolžino zadnjih 
stegenskih mišic smo določili kot začetno dolžino njihovih glav v numeričnem modelu 
kolena, pokrčenega za 90°. Največja hitrost krčenja mišice je povezana z intenzivnostjo 
aktivacije mišice in se giblje v območju med dvakratnikom in osemkratnikom optimalne 
dolžine mišice [18], [200]. V našem modelu smo uporabili srednjo vrednost teh dveh 
parametrov in izbrali petkratnik začetne dolžine mišic (Preglednica 6.2). 
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Preglednica 6.2: Vhodni parametri materialnega modela za mišice 
 
Vhodni parameter 
Mišica 
Fmax  
[N] 
Lopt 
 [mm] 
vmax 
[mm/s] 
Vastus lateralis 2255 352 1760 
Vastus medialis 1444 327 1635 
Vastus intermedius 1024 231 1155 
Rectus femoris 849 420 2100 
Semitendinosus 302 430 2150 
Semimebranosus 1163 430 2150 
Biceps femoris - kratka glava 315 136 680 
Biceps femoris - dolga glava 705 440 2200 
 
 
6.4. Materialni model za hrustanec 
Hrustanec je kot tkivo dokaj tog, saj mora prenašati obremenitve v sklepih. V njegovi 
zgradbi prevladujeta medceličnina in voda, zaradi česar je hrustanec skoraj nestisljiv, 
njegov odziv pa je viskoelastičen. V našem modelu bomo hrustanec uporabili le za 
zagotavljanje pravilne kinematike kolena, zato smo se odločili za uporabo enostavnejšega 
materialnega modela. Za popis napetostno-deformacijskega odziva sklepnega hrustanca 
smo tako uporabili enostaven materialni model 003_MAT_PLASTIC_KINEMATIC, ki je 
primeren za uporabo pri materialih, ki izkazujejo visoko stopnjo nestisljivosti in imajo 
visoko Poissonovo število (ν > 0,45). Čeprav je ta materialni model namenjen za linearne 
elastične izotropne materiale, so ga raziskovalci že večkrat uporabili za popis odziva 
hrustanca v podobnih numeričnih modelih [201], kjer se je uporaba takega modela izkazala 
za zadovoljivo alternativo bolj kompleksnim viskoelastičnim anizotropnim materialnim 
modelom, ki za pravilno delovanje potrebujejo več vhodnih eksperimentalnih podatkov. 
Vhodne parametre za izbran materialni model smo prav tako prevzeli iz prej omenjenih 
raziskav (Preglednica 6.3). 
 
Preglednica 6.3: Vhodni parametri hrustanca 
 
Vhodni parametri 
 
ρ  
[g/mm3] 
E  
[MPa] 
ν 
Hrustanec 0,001 10 0,45 
 
 
6.5. Materialni model za meniskus 
Meniskus je struktura, ki skrbi za razporejanje obremenitve po hrustancu v stiku med 
stegnenico in golenico. Po svoji zgradbi je še najbolj podoben hrustancu, vendar ima zaradi 
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večjega števila in usmerjenosti vlaken nekoliko drugačne lastnosti. Za razliko od hrustanca 
meniskus tudi ni pritrjen na kost po celotni površini, temveč le na področju rogov. Ta 
lastnost mu omogoča drsenje po površini golenice in s tem sledenje gibanju stegnenice. 
Meniskus smo v numeričnem modelu tako kot hrustance vključili za zagotavljanje prave 
kinematike sklepa. Za popis napetostno-deformacijskega odziva meniskusa smo se tako 
kot pri hrustancu odločili za uporabo enostavnega materialnega modela 
003_MAT_PLASTIC_KINEMATIC, ki je primeren tudi zaradi visokega Poissonovega 
števila meniskusa (0,49). Podoben materialni model so za popis odziva meniskusa 
uporabili tudi v drugih raziskavah [201], kjer je podal zadovoljive rezultate za uporabo v 
numeričnih modelih. Iz teh raziskav smo tudi prevzeli vhodne parametre za materialni 
model meniskusa (Preglednica 6.4). 
 
Preglednica 6.4: Vhodni parametri meniskusa 
 
Vhodni parametri 
 
ρ  
[g/mm3] 
E  
[MPa] 
ν 
Meniskus 0,001 50 0,49 
 
 
6.6. Materialni model za kosti 
Kosti v telesu predstavljajo najbolj togo strukturo, zato se ob normalnem obremenjevanju, 
glede na ostale strukture, skoraj ne deformirajo. Njihov napetostno-deformacijski odziv je 
zaradi njihove zgradbe elastičen in odvisen od strukture v notranjosti kosti. Ker je namen 
uporabe našega numeričnega modela opazovati napetostno-deformacijski odziv 
ligamentov, smo se odločili, da kosti predpostavimo kot toge strukture. S tem smo tudi 
zmanjšali čas in zahtevnost računanja simulacij. V ta namen je v programu LS-Dyna 
predviden materialni model 020_MAT_RIGID. Kosti se tako v simulaciji ne deformirajo 
in služijo le kot povezava med ligamenti ter kot narastišča hrustancev, meniskusov in 
mišic. Vhodne podatke za ta materialni model smo pridobili iz literature [201] (Preglednica 
6.5). 
 
Preglednica 6.5: Vhodni parametri kosti 
 
Vhodni parametri 
 
ρ  
[g/mm3] 
E  
[MPa] 
ν 
Kosti 0,002 17000 0,3 
 
 
Če bi želeli za popis napetostno-deformacijskega odziva kosti uporabiti elastičen model, bi 
potrebovali še regionalne geometrijske in materialne lastnosti kosti (spongiozna, 
trabekularna kostnina, debelina kostnine itd.), kar dodatno poveča zahtevnost modela in 
upočasni računanje. Taki numerični modeli so bolj uporabni za modele, ki se ukvarjajo z 
odzivom okostja na zunanje obremenitve, kot npr. trki pešca z vozilom, kar pa je drugačen 
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namen uporabe numeričnega modela. Model, ki smo ga razvili, pa lahko v prihodnje še 
nadgrajujemo. 
 
 
6.7. Mreženje numeričnega modela 
6.7.1. Okostje  
Geometrijo okostja smo zmrežili z uporabo mešanih (tri- in štiritočkovnih) ploščinskih 
končnih elementov. Odločitev za izbiro teh elementov je temeljila na podlagi izbranega 
togega materialnega modela, ki predpostavlja, da se strukture med računanjem analize ne 
deformirajo. Predpostavka, da so kosti nedeformabilne, predstavlja poenostavitev modela, 
s čimer zmanjšamo čas računanja simulacije. To poenostavitev smo uporabili, ker želimo 
preučevati le napetostno-deformacijski odziv ligamentov med aktivnim obremenjevanjem, 
ne zanima pa nas napetostno-deformacijski odziv kosti. Obliko končnih elementov določi 
program v fazi mreženja površine, mi pa mu lahko določimo le največjo in najmanjšo 
velikost (površine) končnega elementa (Slika 6.11). Izbrana velikost končnih elementov je 
v našem primeru mreženja okostja manj pomembna, saj velikost in število končnih 
elementov ob uporabi togega materialnega modela nima vpliva na čas računanja numerične 
analize (Preglednica 6.6). 
 
 
 
Slika 6.11: Zmrežen model okostja spodnje okončine 
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Preglednica 6.6: Podatki o končnih elementih za okostje 
Struktura 
Vrsta končnih 
elementov 
Število 
končnih 
elementov 
Pogačica QUAD+TRIA 1343 
Stegnenica QUAD+TRIA 17068 
Golenica + mečnica + 
stopalo 
QUAD+TRIA 32484 
Medenica QUAD+TRIA 15609 
 
 
6.7.2. Ligamenti kolena 
Kot osnovo za geometrijo ligamentov kolena smo uporabili že modelirane ligamente iz 
zbirke Zygote human models. Ta geometrija je bila modelira na podlagi MRI-slik 
prostovoljcev in tako predstavlja neko povprečno obliko ligamentov odraslega moškega 
(Slika 6.12). Ker je geometrija ligamentov zelo kompleksna, predstavlja velik izziv za 
mreženje z uporabo osemvozliščnih volumskih končnih elementov.  
 
 
 
Slika 6.12: Geometrijski model meniskusov in ligamentov v kolenu 
 
Materialni model za popis odziva ligamentov je bil razvit samo za uporabo z 
osemvozliščnimi (HEX) končnimi elementi, zato geometrije ligamentov ne moremo 
zmrežiti z drugačnimi volumskimi končnimi elementi elementi (npr. TET). V ta namen 
smo morali geometrijo ligamentov s pomočjo modelirnika prilagoditi. Ker so ligamenti na 
pritrdiščih kosti v večini primerov zelo tanki, smo se odločili, da bomo geometrijo 
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poenostavili tako, da bomo pritrdišča odrezali s pomočjo ravnine, ki nam kasneje omogoči 
lažje mreženje ligamentov (Slika 6.13).  
 
 
 
Slika 6.13 Prikaz modifikacije geometrije ligamenta MCL 
 
Za tako poenostavitev smo se odločili, ker predvidevamo, da se ligamenti na tako kratki 
razdalji od dejanskega prirastišča, ob premikanju kolena, zelo malo premikajo. Poleg tega 
predvidevamo, da največje napetosti v ligamentih nastanejo stran od prirastišč. V 
nasprotnem primeru, kjer bi prišlo do največjih napetosti na prirastišču, bi lahko smatrali, 
da odpove prirastišče ligamenta in ne sam ligament. 
 
Po poenostavitvi geometrije ligamentov smo za njihovo mreženje uporabili orodje 
»BOX_SOLID_MESH«, ki je del programskega okolja LS-PrePost. To orodje s pomočjo 
izbranih osmih točk na geometriji ligamenta modelira določen pomrežen kvader, ki mu 
sami določimo število segmentov v vsaki smeri. Ta kvader nato s pomočjo robnih krivulj 
ali površine geometrije ligamenta prilagodi njeni obliki, obenem pa prilagodi tudi obliko 
elementov v prej definiranem kvadru. To orodje zgradi mrežo zadovoljive kakovosti za 
uporabo v numeričnih simulacijah, v primeru popačenih elementov pa lahko uporabimo še 
orodje »Smooth«, s katerim lahko elemente v določeni meri popravimo, obdržimo pa prej 
definirano geometrijo ligamenta. Na ta način smo zmrežili vseh pet ligamentov v kolenu 
(Slika 6.14). Število končnih elementov, vrednosti njihovih volumnov in faktorja razmerja 
stranic (ang. aspect ratio) so zbrani v Preglednica 6.7 za vsak ligament posebej. 
 
 
 
Slika 6.14 Zmreženi modeli ligamentov kolena 
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Preglednica 6.7: Podatki o končnih elementih za ligamente 
Struktur
a 
Vrsta končnih 
elementov 
Število 
končnih 
elemento
v 
Volumen 
elemento
v [mm3] 
Faktor 
razmerja 
stranic  
Število elementov po: 
dolžini širini debelini 
PL HEX 816 1,9–26,9 1,3–3,8 24 17 2 
MCL HEX 1600 0,3–2,6 1,1–4,4 50 16 2 
LCL HEX 960 1,1–6,3 1,2–4,1 40 12 2 
PCL HEX 384 1–10,5 1,3–3,3 24 16 2 
ACL HEX 240 0,6–2,7 1,2–2,4 15 4 4 
 
 
6.7.3. Usmerjenost materialnega modela 
Ker uporabljeni materialni model za ligamente popisuje odziv materiala, pri katerem 
večino napetosti prenašajo usmerjena vlakna, je potrebno v numeričnem modelu tudi 
definirati pravilno usmerjenost teh vlaken. Lokalna usmerjenost koordinat posameznega 
volumskega elementa je definirana s položajem njegovih vozlišč. Iz tega razloga lahko ta 
materialni model uporabljamo le v kombinaciji s HEX volumskimi elementi. Prvo 
koordinatno os določa kombinacija prvega in drugega vozlišča elementa, drugo 
koordinatno os določa kombinacija prvega in četrtega vozlišča, normala na ravnino teh 
dveh osi pa predstavlja tretjo lokalno koordinatno os elementa. Če želimo uporabiti 
predlagan materialni model, morajo biti vsi elementi v posameznem ligamentu usmerjeni v 
isto osnovno smer (Slika 6.15). 
 
 
Slika 6.15 Usmerjenost elementov v ligamentu LCL 
Materialnemu modelu moramo nato predpisati, v kateri smeri glede na lokalni koordinatni 
sistem elementov želimo usmeriti vlakna modela. V primeru, da ta usmerjenost ni pravilno 
nastavljena, prihaja do napak pri računanju in nepravilnega napetostno-deformacijskega 
odziva ligamenta. Pravilno usmerjenost materialnega modela je potrebno določiti vsakemu 
posameznemu ligamentu v modelu glede na njegovo usmerjenost elementov (Slika 6.16). 
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Slika 6.16 Usmerjenost elementov v vseh ligamentih, uporabljenih v numeričnem modelu 
 
 
6.7.4. Meniskus in hrustanci v kolenu 
Za pravilen popis kinematike kolenskega sklepa moramo v numerični model kolena 
vključiti tudi oba meniskusa (Slika 6.12) in vse tri sklepne hrustance (Slika 6.17). 
Geometrija hrustancev in meniskusov je prav tako zelo kompleksna, poleg tega pa so 
hrustanci zelo tanki, kar dodatno otežuje mreženje teh struktur. Ker smo želeli čim večji 
del modela zmodelirati z uporabo volumskih končnih elementov, smo se tudi pri 
hrustancih in meniskusih odločili za uporabo volumskih končnih elementov. 
 
 
 
Slika 6.17: Geometrijski model hrustancev kolena 
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Čeprav materialni model za napetostno-deformacijski odziv obeh struktur podpira različne 
vrste volumskih končnih elementov, smo jih želeli, tako kot ligamente, v čim večji meri 
zmrežiti z uporabo osemvozliščnih (HEX) končnih elementov. Zaradi majhne debeline 
hrustancev smo mreženje izvedli tako, da smo najprej pomrežili zunanjo površino 
hrustancev, tj. površino, ki je v stiku z ostalimi hrustanci, s končnimi elementi QUAD in 
TRIA, ki smo jim nato določili debelino v smeri proti kosti, iz katere izraščajo. Na ta način 
smo hrustance pomrežili z elementi HEX (Slika 6.18) s po le enim elementom v smeri 
debeline hrustanca (Preglednica 6.8). 
 
 
 
Slika 6.18 Zmreženi modeli sklepnih hrustancev 
 
Preglednica 6.8: Podatki o končnih elementih za sklepne hrustance 
Struktura 
Vrsta 
končnih 
elemento
v 
Število 
končnih 
elemento
v 
Volumen 
elemento
v [mm3] 
Faktor 
razmerja 
stranic 
Število elementov po: 
dolžini širini debelini 
Patelarni 
hrustanec 
HEX 285 3–18 1,1–2,9 19 15 1 
Femoralni 
hrustanec 
HEX 864 
3–26 1,3–3,4 25 17–39 1 
PENT 1 
Tibialni 
hrustanec 
HEX 485 2–17 1,1–2,7 14–17 14–17 1 
  
 
Podobno smo izvedli mreženje tudi za oba meniskusa. Ker sta meniskusa v stiku s 
hrustanci kosti v dveh ploskvah, smo z uporabo elementov QUAD zmrežili obe ploskvi, ki 
sta morali imeti enako število končnih elementov na nasprotno ležečih si robovih. Ti dve 
mreži smo nato povezali med seboj in določili število volumskih elementov po debelini 
meniskusa. Tako smo dobili volumsko zmreženo glavno strukturo meniskusa, brez rogov 
in dodatnih manjših ligamentov, s katerimi se pripenjajo na golenico in femur (Slika 6.19) 
(Preglednica 6.9). 
Numerični model kolena 
88 
 
 
Slika 6.19: Zmrežena modela meniskusov v primerjavi z osnovno geometrijo 
 
Preglednica 6.9: Podatki o končnih elementih za meniskuse 
Struktura 
Vrsta 
končnih 
elementov 
Število 
končnih 
elementov 
Volumen 
elementov 
[mm3] 
Faktor 
razmerja 
stranic 
Število elementov po: 
dolžini širini debelini 
Medialni 
meniskus 
HEX 2250 0,09–4,3 1,2–4,9 50 15 3 
Lateralni 
meniskus 
HEX 2340 0,07–5,3 1,2–5,5 52 15 3 
 
 
6.7.5. Štiriglava mišica iztegovalka kolena 
V našem numeričnem modelu smo mišice uporabili za generiranje sile ob iztegovanju 
kolena. Ker njen napetostno-deformacijski odziv ni glavnega pomena za našo analizo 
lahko za modeliranje celotne mišice ali pa vsake posamezne glave uporabimo enostaven 
dvotočkovni model (Slika 6.20). Za popis štiriglave mišice iztegovalke kolena smo 
uporabili štiri dvotočkovne diskretne končne elemente, ki predstavljajo posamezne glave te 
mišice. Ker smo uporabili diskretne končne elemente, ne potrebujemo volumske 
geometrije glav mišic. Delovanje aktivnega materialnega modela za diskretne elemente 
mišic smo predhodno že preizkusili v numeričnem modelu za opazovanje 
napetostno-deformacijskega odziva Ahilove tetive [202]. 
 
Poleg štiriglave stegenske mišice smo v naš numerični model vključili tudi dvoglavo 
stegensko mišico (ang. Biceps femoris), polopnasto (ang. Semimembranosus) in polkitasto 
mišico (ang. Semitendinosus). Te štiri glave mišic se nahajajo na nasprotni strani 
stegnenice kot štiriglava stegenska mišica in ob iztegovanju kolena zaradi raztegovanja 
ustvarjajo pasivno silo, ki deluje na kolenski sklep. Te tri mišice v našem modelu niso 
aktivne, imajo pa predpisan enak materialni model kot štiriglava stegenska mišica, kar 
pomeni, da imajo možnost aktivacije. 
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Slika 6.20: Diskretni numerični model štiriglave stegenske mišice 
 
 
6.8. Stiki med strukturami 
Koleno je kompleksen sklep, pri katerem se med krčenjem pojavljata tako rotacija kot 
translacija, zato ga v numeričnih simulacijah ne smemo poenostaviti z uporabo 
rotacijskega ali kakšnega drugega sklepa. V ta namen moramo, za zagotavljanje prave 
kinematike kolena, določiti stike med površinami, ki se med krčenjem kolena dotikajo. V 
ta namen smo v našem numeričnem modelu uporabili vrsto stika 
»AUTOMATIC_SINGLE_SURFACE«. Za to vrsto stika moramo v modelu definirati 
skupino delov, med katerimi program ob računanju numerične simulacije išče stike med 
vsemi deli te skupine, hkrati pa opazuje tudi možnost stika posameznega dela z lastnimi 
površinami. Tako smo definirali dve različni skupini delov. Prva vključuje vse tri hrustance 
in oba meniskusa, druga pa vse kosti v kolenu in vse ligamente razen patelarnega. Stiki so 
definirani za vsako skupino posebej. Stik med hrustanci in meniskusi skrbi za pravo 
kinematiko kolena, stik med ligamenti in kostmi pa zagotavlja, da se v primeru križanja 
kolenskih ligamentov obremenitve prenašajo med njimi. Stik med kostmi in patelarnim 
ligamentom je zaradi drugačne izvedbe pritrdišč zagotovljen z uporabo stika 
»AUTOMATIC_ONE_WAY_SURFACE«, ki preverja, če prihaja do stika med dvema 
definiranima površinama. Te dve površini sta celotna površina golenice in površina 
patelarnega ligamenta, ki je obrnjena proti notranjosti sklepa. Model bi načeloma lahko 
izvedli tudi brez tega stika, saj se patelarni ligament med normalnim gibanjem ne dotika 
golenice. Pomemben bi bil pri obravnavanju obremenitvenega primera, kjer bi prišlo do 
udarca na območje patelarnega ligamenta, ki bi posledično prišel v stik z golenico.  
 
 
6.9. Pritrditev mehkih tkiv 
Povezave med ligamenti in kostmi so izvedene na način, da skupino vozlišč ligamenta na 
površini, ki se nahaja v bližini pritrdišča na kosti, določimo kot dodatna vozlišča te kosti 
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(»EXTRA_NODE_SET«). S tem ligamentu na tem področju določimo robne pogoje 
pritrdišča (Slika 6.21) oz. ligament konzolno vpnemo na kost, na katero se v tem pritrdišču 
prirašča. 
 
 
 
Slika 6.21 Prikaz določitve prirastišč ligamenta MCL na golenico (levo) in stegnenico (desno) 
 
Tako povezavo je potrebno narediti na vseh prirastiščih ligamentov na vse kosti. Enako kot 
za ligamente smo modelirali tudi pritrdišča hrustancev na kosti, kjer smo njihova vozlišča 
na območju, kjer so pritrjena na kost, določili kot dodatna vozlišča te kosti. Na enak način 
smo modelirali tudi pritrdišča meniskusov na golenico, le da smo kot pritrdišče izbrali le 
vozlišča na čelnih ploskvah skrajšanih rogov meniskusov. Povezave glav mišic s kostmi so 
izvedene tako, da uporabimo vozlišče na kosti, kjer se nahaja pritrdišče glave mišice, kot 
osnovno vozlišče za definicijo linijskega elementa, ki predstavlja glavo mišice. 
 
 
6.10. Postavitev numeričnega modela 
Naš numerični model spodnje okončine za uporabo v MKE-numeričnih analizah je 
sestavljen iz kosti stopala, golenice (ang. Tibia), mečnice (ang. Fibula), pogačice 
(ang. Patela), stegnenice (ang. Femur) in polovice medenice (ang. Pelvis). Sestavlja ga še 
pet ligamentov: patelarni, lateralni stranski, medialni stranski ter sprednji in zadnji križni 
ligament. V modelu sta prisotna tudi oba meniskusa (medialni in lateralni) ter trije 
hrustanci kolenskega sklepa (patelarni in tibialni hrustanec ter hrustanec femurja). Del 
našega numeričnega modela so tudi štiri glave mišice iztegovalke kolena (ang. Vastus 
lateralis, Vastus intermedius, Vastus medialis in Rectus femoris), obe glavi dvoglave 
stegenske mišice (ang. Biceps femoris) ter polopnasta (ang. Semimebranosus) in polkitasta 
mišica (ang. Semitendinosus) (Slika 6.22). 
 
 
 
Slika 6.22: Numerični model spodnje okončine z vsemi vključenimi strukturami 
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Za lažje določanje robnih pogojev smo kosti spodnjega dela spodnje okončine (kosti 
stopala, fibula in tibia) združili v en del modela. S tem smo predpostavili, da se med 
obremenjevanjem te kosti med seboj ne premikajo. Podobno bi lahko storili tudi za kosti 
zgornjega dela spodnje okončine (femur in medenica), vendar to ni potrebno, ker 
predpostavimo, da se med obremenjevanjem ti dve kosti ne premikata in ju lahko z 
določitvijo robnih pogojev, kjer jima omejimo vse prostostne stopnje, zaklenemo v 
prostoru. 
 
Iztegnjeno koleno predstavlja anatomsko nevtralen položaj spodnje okončine, kar pomeni, 
da so v tem položaju vsa mehka tkiva v njihovi pravi osnovni poziciji. Ker pa želimo 
analizirati aktivno iztegovanje kolena, mora naš numerični model izhajati iz položaja 
pokrčenega kolena (Slika 6.23). To lahko dosežemo tako, da model obremenimo z 
gravitacijo in pustimo, da program preračuna analizo do položaja, ki je primeren za začetek 
naše analize (kot pokrčenosti kolena ≈ 90°). Ko imamo numerični model v pravem 
položaju, lahko izvozimo položaj vozlišč, nato pa začnemo analizo aktivnega iztegovanja 
kolena iz novega položaja. Bolje bi sicer bilo, če bi lahko pridobili 3D model kolena v 
pokrčenem položaju, vendar te možnosti žal nismo imeli, zato smo se poslužili prej 
omenjenega načina pozicioniranja modela v začetni položaj. 
 
 
 
Slika 6.23: Začetni položaj numeričnega modela pred analizo aktivnega iztegovanja kolena 
  
Numerični model kolena 
92 
 
 
 
93 
7. Numerične simulacije 
7.1. Validacija modela 
Za validacijo delovanja razvitega numeričnega modela kolena smo izvedli premik kolena 
iz iztegnjenega v pokrčen položaj pri obremenjevanju modela s pospeškom gravitacije 
(Slika 7.1). Stegnenica in medenica sta bili zaklenjeni v prostoru, tako da se je v modelu 
lahko premikal le spodnji del modela, kateremu smo definirali maso 4 kg [203]. Celoten 
premik modela iz iztegnjenega v pokrčen položaj je trajal 1,4 sekunde. 
 
 
 
Slika 7.1: Prikaz premika modela človeškega kolena v pokrčen položaj 
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Z izvedbo te simulacije smo preverili pravilno delovanje definiranih stikov med 
strukturami, delovanje diskretnih elementov za popis pasivnih mišic in odziv ligamentov z 
uporabljenim materialnim modelom na tako velik premik strukture. Po pregledu rezultatov 
simulacije smo prišli do ugotovitev, da razvit numerični model zadovoljivo popiše 
kinematiko premikanja kolena, tekom katerega se golenica in pogačica premikata po pravi 
poti, stiki med strukturami pa delujejo zadovoljivo, da ne prihaja do prevelikih udorov ene 
strukture v drugo. Tudi premik meniskusa (Slika 7.2) v posteriorni smeri (nazaj) med 
krčenjem kolena je v skladu z izmerki iz raziskav [204]. 
 
 
 
Slika 7.2 Posteriorni premik meniskusov med pokrčenjem kolena 
 
Pri odzivu ligamentov smo opazili nerealno obnašanje numeričnega modela, ki 
neobremenjene strukture zapogiba (Slika 7.3). Razlog za tak odziv najverjetneje leži v 
sami definiciji materialnega modela za ligamente, kjer ob deformaciji elementa pod 
začetno vrednost tlačne napetosti prenaša osnovna matrika, ojačana s stisljivostnim 
modulom. Pri uporabi stisljivostnega modula, večjega od uporabljenega, dobijo ligamenti 
bolj tog odziv, s tem pa se upogib ligamenta še poveča. Manjše vrednosti stisljivostnega 
modula niso priporočljive [192]. 
 
 
 
Slika 7.3 Upogib ligamentov navzven ob pokrčenosti kolena pod kotom 90° 
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Opazili smo tudi nerealno visoke natezne napetosti v ligamentih ob premiku kolena v 
pokrčen položaj, čeprav je bil edini vir obremenjevanja modela pospešek gravitacije. 
Največje natezne napetosti na določenih področjih ligamentov presežejo vrednosti 
100 MPa, kar je krepko nad največjo dopustno natezno napetostjo ligamentov (Slika 7.4). 
Koncentrirane natezne napetosti v teh delih ligamentov bi morda lahko pripisali načinu 
vpetja ligamentov na kosti. Natezne napetosti v patelarnem ligamentu niso presegle 
vrednosti 5 Mpa. 
 
 
 
Slika 7.4 Natezne napetosti v ligamentih ob pokrčenosti kolena pod kotom 90° 
Vrednosti tlačnih napetosti na hrustancih in meniskusih so bile v območju do 20 Mpa, 
najbolj koncentrirane pa so bile na prirastiščih meniskusov na golenico (Slika 7.5) kot 
posledica premika meniskusov v posteriorni smeri. 
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Slika 7.5 Tlačne napetosti v hrustancih (levo) in meniskusih (desno) ob pokrčenosti kolena pod 
kotom 90° 
7.2. Simulacija aktivnega iztegovanja kolena 
Za analizo iztegovanja kolena z uporabo aktivnih mišic smo morali v materialnem modelu 
za mišice določiti krivuljo aktivacije vsake posamezne glave. Vrednosti smo vzeli iz 
normaliziranega signala EMG, izmerjenega pri izokinetičnih meritvah v poglavju 5.2.7. 
Ker je imel izmerjen signal še vedno veliko šuma, smo privzeli srednje vrednosti signala 
kot vhodni signal za naš materialni model (Slika 7.6). Ker smo pri eksperimentalnem delu 
merili le tri glave štiriglave stegenske mišice, smo morali vrednosti aktivacije za glavo VI 
določiti sami. Ker je VI tako kot VL in VM odgovorna le za iztegovanje kolena, smo za 
krivuljo aktivacije VI vzeli srednjo vrednost aktivacije med VL in VM. 
 
 
 
Slika 7.6 Funkcije aktivacije glav mišic, uporabljene v numeričnem modelu 
 
Poleg tega smo ligamentom v modelu določili začetni razteg v velikosti nelinearnega 
območja posameznega ligamenta. S tem smo poskrbeli, da se golenica ob začetku analize 
ne posede zaradi vpliva gravitacije. Poleg tega so stranski ligamenti ob pokrčenem kolenu 
zelo napeti, kar kažejo tudi rezultati iz analize premika kolena v pokrčen položaj. Kljub 
dodanemu začetnemu raztegu se upognjeni deli ligamentov niso izravnali. 
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Ob uporabi aktivacije, kot je prikazana na sliki 7.6, smo uspeli izvesti analizo iztegovanja 
kolena, ki pa se ni iztegnilo v celoti zaradi premajhne sile mišic (Slika 7.7). 
 
Koleno se je v celoti iztegnilo šele ob skaliranju aktivacije mišic na 130 % (Slika 7.8). 
Tako smo lahko preverili tudi delovanje numeričnega modela v celotnem območju 
iztegovanja kolena. Napetosti v vseh ligamentih razen ACL (ki se je prepognil) so se v 
celotnem poteku iztegovanja kolena gibale v območju med 0 in 20 Mpa, kar je pod 
največjo dopustno napetostjo ligamentov (Slika 7.9). Tudi napetosti ostalih struktur so bile 
med izvajanjem analize pod 10 MPa. 
 
 
Slika 7.7: Simulacija iztegovanja kolena 
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Slika 7.8 Simulacija iztegovanja kolena s 130% aktivacijo 
 
Slika 7.9 Natezne napetosti v ligamentih (brez ACL) ob popolni iztegnitvi kolena 
7.3. Ovrednotenje modela 
Numerične simulacije 
99 
Iz rezultatov numerične analize aktivnega iztegovanja kolena lahko zaključimo, da razvit 
numerični model zadovoljivo popisuje kinematiko kolenskega sklepa ob krčenju in 
iztegovanju kolena. Pri simulaciji iztegovanja kolena smo zopet opazili zvijanje 
ligamentov, še posebno ACL, ki se ob popolni iztegnitvi čisto prepogne (Slika 7.10). 
Razlog za to je najverjetneje način vpetja ligamenta na kost, ki ga bo treba v prihodnje 
modelirati drugače, hkrati pa optimirati obliko ligamentov.  
 
 
 
Slika 7.10 Prepognjen model ACL ob popolni iztegnitvi kolena 
Poleg tega smo opazili, da geometrija meniskusov (Zygote media group) ni pravilna, saj 
meniskusi ne dopuščajo neposrednega stika med hrustanci golenice in stegnenice. Naloga 
meniskusov je sicer le razporeditev sile med golenico in stegnenico na večjo površino 
hrustanca, še vedno pa v področju stika dopušča, da hrustanca drsita en po drugem. 
 
Numerični model kolena je sicer še v razvoju in se ga bo v prihodnje še nadgrajevalo. Tako 
želimo model nadgraditi z optimirano obliko ligamentov in njihovih prirastišč ter z bolj 
pravilno geometrijo meniskusov, ki jo bomo modelirali na podlagi raziskav geometrijskih 
meritev kolenskih struktur. V prihodnje bomo izboljšan model validirali z 
eksperimentalnimi meritvami odziva ligamentov med spreminjanjem kota v kolenu. 
Dolgoročni cilj je razvoj numeričnega modela človeškega kolena z upoštevanjem vseh 
struktur, tudi kolenske kapsule, tkiva mišic in kože. 
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8. Diskusija 
Za analiziranje delovanja in odziva človeškega telesa na različne obremenitve prihajajo v 
svetu vedno bolj v veljavo numerični modeli za uporabo v MKE-analizah [5], [6], [8], [9]. 
Če želimo, da taki modeli predstavljajo realne odzive človeškega telesa na obremenitve, 
morajo biti njihovi vhodni parametri validirani z uporabo meritev, pridobljenih z 
eksperimentalnim delom. Po validaciji vhodnih parametrov pa je potrebna tudi validacija 
njihovih podstruktur in nato še celotnega modela. Za zagotavljanje primernih validacijskih 
podatkov pa moramo eksperimentalne meritve opravljati v pogojih, ki so čim bolj podobni 
realnim pogojem, v katerih se določena struktura telesa nahaja. V primeru ligamentov je ob 
izvajanju meritev potrebno zagotoviti primerno temperaturo in vlago v okolici vzorcev, na 
katerih izvajamo meritve [111], [134].  
 
Po pregledu literature smo ugotovili, da se natezni preizkusi človeških ligamentov 
večinoma ne izvajajo v fizioloških pogojih, čeprav je bil dokazan vpliv temperature in 
vlage na napetostno-deformacijski odziv teh struktur [134]. V ta namen smo v sklopu 
doktorske disertacije izvedli enoosne natezne preizkuse na vzorcih patelarnih ligamentov 
na lastni natezni napravi, ki je bila v osnovi razvita za natezne preizkuse vratnih 
ligamentov in je opremljena s komoro za vzpostavljanje in ohranjanje fizioloških pogojev 
[109], [118]. Zaradi večje sile, potrebne za natezne preizkuse vzorcev patelarnega 
ligamenta, smo morali natezno napravo nadgraditi, sočasno pa smo morali tudi razviti nov 
krmilni sistem za natezno napravo, s katerim smo zamenjali zastarel in nezanesljiv krmilni 
sistem. Meritve nateznih lastnosti smo izvedli na BLB-vzorcih srednjega dela patelarnega 
ligamenta. Z meritvami smo tako pridobili nove podatke o materialnih lastnostih 
patelarnega ligamenta za starejšo populacijo, hkrati pa smo ovrednotili tudi krivuljo 
napetostno-deformacijskega odziva za uporabo v materialnih modelih MKE-analiz. Poleg 
splošne povprečne krivulje smo ovrednotili tudi krivulji za vsakega od spolov posebej, saj 
se vedno več raziskovalcev osredotoča na ločeno obravnavanje moškega in ženskega telesa 
z uporabo numeričnih modelov [205] in vključevanjem razlik v 
napetostno-deformacijskem odzivu ligamentov zaradi starosti [206]. 
 
V prihodnje želimo opraviti meritve materialnih lastnosti tudi za druge kolenske ligamente 
in tako pridobiti celotno bazo podatkov eksperimentov, izvedenih v simuliranih fizioloških 
pogojih za vse kolenske ligamente. 
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Pridobivanje podatkov o aktivaciji mišic pri statičnih in dinamičnih obremenitvah se izvaja 
že dlje časa, pri čemer se v eksperimentalnem delu največ uporablja metoda EMG, ki je že 
zelo dobra raziskana in standardizirana [186]. Kljub temu pa raziskovalci vedno znova 
iščejo rešitve za merjenje mišične aktivnosti, s katerimi bi lahko pridobivali podatke o 
aktivaciji mišic na lažji in hitrejši način, predvsem pa z manj obdelave podatkov po 
opravljenih meritvah. S tem bi lahko izmerke tudi takoj pokazali merjencu oz. jih lažje 
ovrednotili. V ta namen so bila razvita tudi MC-zaznavala za mehansko merjenje mišične 
napetosti. V raziskavah izometričnih meritev so se ta izkazala kot zelo primerna alternativa 
EMG-sistemu [1], [2], [3], [184]. Kljub dobrim rezultatom pri izometričnih meritvah pa jih 
raziskovalci še niso uporabili za meritve dinamičnega odziva mišic. V ta namen smo v 
sklopu doktorske disertacije izvedli izokinetične meritve aktivacije štiriglave stegenske 
mišice z uporabo MC-zaznaval. Želeli smo preveriti, ali lahko MC-zaznavala uporabimo 
kot alternativo EMG-zaznavalom tudi v sklopu dinamičnega aktiviranja mišic. Rezultati 
meritev so pokazali, da sta sistema časovno usklajena, vendar zaradi razlike v merjeni 
veličini prihaja tudi do razlik v odzivu sistemov. EMG-sistem namreč meri električni 
potencial v mišici, ki se ustvari ob aktivaciji, medtem ko MC-zaznavala merijo mišično 
napetost. Meritve z MC-sistemom tako ne izkazujejo le aktivnega napetostnega odziva 
mišice, temveč tudi njen pasivni napetostni odziv. Z izometričnimi meritvami smo 
pokazali, da se napetostni odziv mišice ob največji prostovoljni aktivaciji razlikuje pri 
različnih kotih pokrčenosti kolena. Razlike v odzivu so posledica različne dolžine mišice v 
posameznem položaju. Dolžina mišice namreč vpliva tako na največjo aktivno napetost, ki 
jo mišica lahko proizvede, kot tudi na pasivno napetost, ki se v mišici ustvari ob 
raztegovanju preko njene optimalne dolžine [84]. Da bi preverili, kakšen bi bil le aktivni 
prispevek k napetosti mišice, bi v prihodnje izvajali meritve tudi med pasivnim 
premikanjem, nato pa bi pasivno meritev odšteli od aktivne. 
 
Numerični modeli človeških kolen za uporabo v MKE-analizah v svetu obstajajo v 
najrazličnejših oblikah, večinoma pa se uporabljajo za analize kvazistatičnih obremenitev 
struktur v kolenu, kot so hrustanci, meniskusi in posamezni ligamenti. Numerični modeli 
uporabljajo različne končne elemente za prikaz napetostno-deformacijskega odziva 
ligamentov, od linijskih in ploščinskih do volumskih, ki so vedno bolj v uporabi. Modeli z 
linijskimi končnimi elementi [37], [51], [53] se ukvarjajo tudi z analizami premikanja 
kolena, medtem ko se modele, ki uporabljajo volumske končne elemente za popis 
napetostno-deformacijskega odziva ligamentov, večinoma uporablja za analizo 
kvazistatičnih obremenitev kolena [39], [40], [41], [46] ali pa za analizo zunanjih 
obremenitev na koleno kot npr. v primeru trka noge pešca z vozilom [24], [49]. V sklopu 
doktorske disertacije smo želeli razviti delujoč numerični model človeškega kolena za 
uporabo v MKE-analizah, ki bi podal realen odziv na obremenitve. Model bi imel vse 
glavne strukture kolenskega sklepa pomrežene z uporabo volumskih končnih elementov, 
obenem pa bi bil opremljen z aktivnim materialnim modelom za mišice, s katerim bi lahko 
koleno obremenjevali z lastno generiranimi silami zaradi napetosti v mišicah. Za razvoj 
numeričnega modela kolena smo pridobili geometrijo človeškega skeleta, ligamentov, 
meniskusov in hrustancev. Ker smo želeli vse strukture, razen kosti in mišic, zmrežiti z 
enostavnimi HEX-končnimi elementi, smo morali kompleksno obliko geometrije mehkih 
tkiv nekoliko poenostaviti. Zmreženemu modelu smo nato poiskali vhodne parametre za 
izbrane materialne modele. Delovanje numeričnega modela človeškega kolena smo nato 
validirali s simulacijo pasivnega premika iz iztegnjenega položaja v pokrčen položaj, kjer 
smo preverili delovanje stikov in materialnih modelov. Iz pokrčenega položaja smo izvedli 
tudi iztegovanje kolena z uporabo aktivacije mišic v modelu. V obeh omenjenih primerih 
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model zadovoljivo popiše kinematiko kolena. Opazili smo težavo, da se ligamenti, zaradi 
definicije samega materialnega modela, ob velikih premikih kolena nenavadno togo 
obnašajo. Tako prihaja do vihanja stranskih ligamentov na neobremenjenih delih in 
upogibanja križnih ligamentov ob velikih spremembah kotov pokrčenosti kolena. Ob 
velikih premikih kolena prihaja tudi do nenavadno visokih vrednosti obremenitev v 
ligamentih.  
 
Trenutno razviti in predstavljen numerični model človeškega kolena za uporabo v 
MKE-numeričnih analizah je zaradi uporabe nepravilne geometrije določenih struktur, 
nerealnih obremenitev ligamentov in slabe izvedbe pripenjališč ligamentov še v fazi 
razvoja. V prihodnje ga želimo nadgraditi z volumsko pravilno geometrijo kosti in 
deformabilnim materialnim modelom za popis napetostno-deformacijskega odziva kosti. 
Optimizirati želimo geometrijo ligamentov in meniskusov glede na podatke meritev 
dejanske geometrije iz drugih raziskav. V model želimo dodati tudi kito stegenske mišice 
za bolj pravilno kinematiko pogačice ob krčenju stegenskih mišic. Dolgoročno želimo v 
numerični model vključiti še kolensko sklepno ovojnico in tkivo mišic ter kože. 
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9. Zaključki 
1) Izvedli smo nadgradnjo krmilnega sistema naprave za natezne preizkuse ligamentov in 
napravo nadgradili za izvajanje eksperimentalnih meritev na močnejših vzorcih. 
2) Optimirali smo obliko vzorcev patelarnih ligamentov, da preprečimo uhajanje vzorca 
iz poliuretanskih prijemal.  
3) Razvili smo novo obliko prijemal za vzorce in obliko vpenjala na natezni napravi. 
4) S pomočjo nateznih preizkusov na vzorcih patelarnega ligamenta smo pridobili 
materialne lastnosti patelarnega ligamenta. 
5) Na podlagi rezultatov eksperimentalnega dela, pridobljenih na patelarnih ligamentih, 
smo ovrednotili povprečno krivuljo napetostno-deformacijskega odziva, ki jo lahko 
uporabimo v materialnih modelih numeričnih simulacij. 
6) Izvedli smo meritve spremljanja poteka aktivacije glav štiriglave stegenske mišice na 
izokinetični napravi. 
7) Prvič smo uporabili MC-zaznavala za meritve mišične aktivacije pri izokinetičnih 
meritvah. 
8) Potek aktivacije, izmerjen z MC-zaznavali, smo ovrednotili na podlagi primerjav z 
meritvami EMG-sistema. 
9) Rezultati, pridobljeni z MC-zaznavali, so v področju aktiviranja mišice primerljivi z 
rezultati EMG-sistema, vendar ne prikazujejo le stanja aktivacije mišice. 
10) Podali smo napotke za prihodnje delo pri dinamičnih meritvah z MC-zaznavali. 
11) Razvili smo numerični model človeškega kolena za uporabo v MKE-analizah. 
12) Verificirali smo vhodne podatke materialnega modela za popis 
napetostno-deformacijskega odziva ligamentov. 
13) Razviti model smo validirali s pasivnim premikom kolena iz iztegnjenega v pokrčen 
položaj. 
14) Z razvitim modelom smo izvedli analizo iztegovanja kolena v sedečem položaju. 
15) Trenutno razviti model odraža nerealne obremenitve in odziv ligamentov. 
  
Zaključki 
106 
 
 
 
107 
10. Literatura 
[1] Đorđević, S., Stančin, S., Meglič, A., Milutinović, V., in Tomažič, S. (2011). MC 
sensor—A novel method for measurement of muscle tension. Sensors, 11(10), 9411–
9425. https://doi.org/10.3390/s111009411 
[2] Đorđević, S., Tomažič, S., Narici, M., Pišot, R., in Meglič, A. (2014). In-Vivo 
measurement of muscle tension: Dynamic properties of the MC sensor during 
isometric muscle contraction. Sensors, 14(9), 17848–17863. 
https://doi.org/10.3390/s140917848 
[3] Krašna, S., Đorđević, S., Hribernik, M., in Trajkovski, A. (2017). A novel approach 
to measuring muscle mechanics in vehicle collision conditions. Sensors, 17(6), 1389. 
https://doi.org/10.3390/s17061389 
[4] Delp, S. L., Anderson, F. C., Arnold, A. S., Loan, P., Habib, A., John, C. T., 
Guendelman, E., in Thelen, D. G. (2007). OpenSim: Open-source software to create 
and analyze dynamic simulations of movement. IEEE Transactions on Biomedical 
Engineering, 54(11), 1940–1950. https://doi.org/10.1109/tbme.2007.901024 
[5] Wu, T., Kim, T., Bollapragada, V., Poulard, D., Chen, H., Panzer, M. B., Forman, J. 
L., Crandall, J. R., in Pipkorn, B. (2017). Evaluation of biofidelity of THUMS 
pedestrian model under a whole-body impact conditions with a generic sedan buck. 
Traffic Injury Prevention, 18(sup1), S148–S154. 
https://doi.org/10.1080/15389588.2017.1318435 
[6] Oshita, F., Omori, K., Nakahira, Y., in Miki, K. (2002). Development of a finite 
element model of the human body. Dostopno na: 
http://www.ircobi.org/wordpress/downloads/irc0111/2002/Session1/1.2.pdf, ogled: 
6.9.2020 
[7] Tan, X. G., Kannan, R., in Przekwas, A. J. (2012). A comparative study of the human 
body finite element model under blast loadings. Volume 2: Biomedical and 
Biotechnology. ASME 2012 International Mechanical Engineering Congress and 
Exposition. Houston, Texas, ZDA. https://doi.org/10.1115/imece2012-89072 
[8] Hwang, E., Hallman, J., Klein, K., Rupp, J., Reed, M., in Hu, J. (2016). Rapid 
development of diverse human body models for crash simulations through mesh 
morphing. SAE Technical Paper Series. SAE 2016 World Congress and Exhibition. 
Detroit, ZDA. https://doi.org/10.4271/2016-01-1491 
Literatura 
108 
[9] Giordano, C., Li, X., in Kleiven, S. (2017). Performances of the PIPER scalable 
child human body model in accident reconstruction. PLOS ONE, 12(11), e0187916. 
https://doi.org/10.1371/journal.pone.0187916 
[10] Haug, E., Choi, H.-Y., Robin, S., in Beaugonin, M. (2004). Human models for crash 
and impact simulation. In Handbook of Numerical Analysis (pp. 231–452). Elsevier. 
https://doi.org/10.1016/s1570-8659(03)12004-2 
[11] Vezin, P. , in Verriest, J. (2005). Development of a set of numerical human models 
for safety. In: Procceedings of 19th ESV. Washington. DC. 
[12] João, M. R. S. T., Moez, C., Abdelwahed, B., in Zahra, T. (2018). FEM analysis of 
the human knee joint: A Review. Springer.  
[13] Himmetoglu, S., Acar, M., Bouazza-Marouf, K., in Taylor, A. J. (2008). Energy-
absorbing car seat designs for reducing whiplash. Traffic Injury Prevention, 9(6), 
583–591. https://doi.org/10.1080/15389580802365767 
[14] Serre, T., Masson, C., Perrin, C., Chalandon, S., Llari, M., Py, M., … Cesari, D. 
(2007). Real accidents involving vulnerable road users: in-depth investigation, 
numerical simulation and experimental reconstitution with PMHS. International 
Journal of Crashworthiness, 12(3), 227–234. 
https://doi.org/10.1080/13588260701441050 
[15] Xu, J., Shang, S., Qi, H., Yu, G., Wang, Y., in Chen, P. (2016). Simulative 
investigation on head injuries of electric self-balancing scooter riders subject to 
ground impact. Accident Analysis & Prevention, 89, 128–141. 
https://doi.org/10.1016/j.aap.2016.01.013 
[16] Anderson, R.R., Streeter, L., Ponte, G., in Mclean, A.J. (2007). Pedestrian 
reconstruction using multibody MADYMO simulation and the Polar-II dummy: a 
comparison of head kinematics. In: 20th International Technical Conference on the 
Enhanced Safety of Vehicles (ESV). Lyon. France. 
[17] Meijer, R., Hassel, E.V., Broos, J., Elrofai, H., Rooij, L.V., in Hooijdonk, P.V. 
(2012). Development of a multi-body human model that predicts active and passive 
human behaviour. In IRCOBI Conference, Dublin, Ireland. 
[18] Arnold, E. M., Ward, S. R., Lieber, R. L., in Delp, S. L. (2009). A model of the 
lower limb for analysis of human movement. Annals of Biomedical Engineering, 
38(2), 269–279. https://doi.org/10.1007/s10439-009-9852-5 
[19] Ambrósio, J. A. C., in Kecskeméthy, A. (2007). Multibody dynamics of 
biomechanical models for human motion via optimization. In Computational 
Methods in Applied Sciences 4. 245–272. https://doi.org/10.1007/978-1-4020-5684-
0_12 
[20] Seth, A., Hicks, J. L., Uchida, T. K., Habib, A., Dembia, C. L., Dunne, J. J., Ong, C. 
F., DeMers, M. S., Rajagopal, A., Millard, M., Hamner, S. R., Arnold, E. M., Yong, 
J. R., Lakshmikanth, S. K., Sherman, M. A., Ku, J. P., in Delp, S. L. (2018). 
OpenSim: Simulating musculoskeletal dynamics and neuromuscular control to study 
human and animal movement. PLOS Computational Biology, 14(7), e1006223. 
https://doi.org/10.1371/journal.pcbi.1006223 
[21] Kiapour, A., Kiapour, A. M., Kaul, V., Quatman, C. E., Wordeman, S. C., Hewett, 
T. E., Demetropoulos, C. K., in Goel, V. K. (2013). Finite element model of the knee 
Literatura 
109 
for investigation of injury mechanisms: Development and validation. Journal of 
Biomechanical Engineering, 136(1). https://doi.org/10.1115/1.4025692 
[22] "Wu, G. S. (2012). Developing a three dimensional finite element model of the 
anterior cruiate ligament to examine the risk factors for women during the sidestep 
cutting maneuver. Faculty of the worcester polytechnic institute. Dostopno na: 
https://web.wpi.edu/Pubs/E-project/Available/E-project-042612-
102336/unrestricted/MQP_Report_-_Sandy_Wu.pdf, ogled: 5.6.2020 
[23] Pioletti, D.P., Rakotomanana, L., Benvenuti in J.F., Leyvraz, P.F. (1998a). “Finite 
element model of the human anterior cruciate ligament”,v Computer Methods v 
Biomechanics and Biomedical Engineering. Amsterdam, 561–568. 
[24] Nagasaka, K., Mizuno, K., Tanaka, E., Yamamoto, S., Iwamoto, M., Miki, K., in 
Kajzer, J. (2003). Finite element analysis of knee injury risks in car-to-pedestrian 
impacts. Traffic Injury Prevention, 4(4), 345–354. 
https://doi.org/10.1080/714040492 
[25] Fernandes, D. (2014). Finite Element Analysis of the ACL-deficient Knee. Univerza v 
Lizboni, Portugalska 
[26] Guo, Y., Zhang, X., in Chen, W. (2009). Three-dimensional finite element 
simulation of total knee joint in gait cycle. Acta Mechanica Solida Sinica, 22(4), 
347–351. https://doi.org/10.1016/s0894-9166(09)60283-4 
[27] Yue, N., Shin, J., in Untaroiu, C. D. (2011). Development and Validation of an 
Occupant Lower Limb Finite Element Model. SAE Technical Paper Series. SAE 
2011 World Congress & Exhibition. Detroit, ZDA. https://doi.org/10.4271/2011-01-
1128 
[28] Eliasson, E., in Wass, J. (2015). Industrialisation of a Finite Element Active Human 
Body Model for Vehicle Crash Simulations Dostopno na: 
http://publications.lib.chalmers.se/records/fulltext/218339/218339.pdf, ogled: 
5.6.2020 
[29] Crowninshield, R., Pope, M. H., in Johnson, R. J. (1976). An analytical model of the 
knee. Journal of Biomechanics, 9(6), 397–405. https://doi.org/10.1016/0021-
9290(76)90117-2 
[30] Wismans, J., Veldpaus, F., Janssen, J., Huson, A., in Struben, P. (1980). A three-
dimensional mathematical model of the knee-joint. Journal of Biomechanics, 13(8), 
677–685. https://doi.org/10.1016/0021-9290(80)90354-1 
[31] Hefzy, M. S., in Grood, E. S. (1983). An analytical technique for modeling knee 
joint stiffness—Part ii: Ligamentous geometric nonlinearities. Journal of 
Biomechanical Engineering, 105(2), 145–153. https://doi.org/10.1115/1.3138398 
[32] Peña, E., Calvo, B., Martínez, M. A., in Doblaré, M. (2006). A three-dimensional 
finite element analysis of the combined behavior of ligaments and menisci in the 
healthy human knee joint. Journal of Biomechanics, 39(9), 1686–1701. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2005.04.030 
[33] Kazemi, M., in Li, L. P. (2014). A viscoelastic poromechanical model of the knee 
joint in large compression. Medical Engineering & Physics, 36(8), 998–1006. 
https://doi.org/10.1016/j.medengphy.2014.04.004 
Literatura 
110 
[34] Yoon, K. H., Kim, Y. H., Ha, J. H., Kim, K., in Park, W. M. (2010). Biomechanical 
evaluation of double bundle augmentation of posterior cruciate ligament using finite 
element analysis. Clinical Biomechanics, 25(10), 1042–1046. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2010.07.014 
[35] Fitzpatrick, C. K., Komistek, R. D., in Rullkoetter, P. J. (2014). Developing 
simulations to reproduce in vivo fluoroscopy kinematics in total knee replacement 
patients. Journal of Biomechanics, 47(10), 2398–2405. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2014.04.024 
[36] Innocenti, B., Bilgen, Ö. F., Labey, L., van Lenthe, G. H., Sloten, J. V., in Catani, F. 
(2014). Load sharing and ligament strains in balanced, overstuffed and understuffed 
UKA. A validated finite element analysis. The Journal of Arthroplasty, 29(7), 1491–
1498. https://doi.org/10.1016/j.arth.2014.01.020 
[37] Bendjaballah, M., Shirazi-Adl, A., in Zukor, D. (1995). Biomechanics of the human 
knee joint in compression: reconstruction, mesh generation and finite element 
analysis. The Knee, 2(2), 69–79. https://doi.org/10.1016/0968-0160(95)00018-k  
[38] Bendjaballah, M., Shirazi-Adl, A., in Zukor, D. (1997). Finite element analysis of 
human knee joint in varus-valgus. Clinical Biomechanics, 12(3), 139–148. 
https://doi.org/10.1016/s0268-0033(97)00072-7 
[39] Moglo, K.E. in Shirazi-Adl, A. (2003). On the coupling between anterior and 
posterio cruciate ligaments, and knee joint response under anterior femoral drawerin 
flexion: a finite element study. Clin Biomech 18, 751-759. doi:10.1016/S0268-
0033(03)00140-2 
[40] Gardiner, J. C., in Weiss, J. A. (2003). Subject-specific finite element analysis of the 
human medial collateral ligament during valgus knee loading. Journal of 
Orthopaedic Research, 21(6), 1098–1106. https://doi.org/10.1016/s0736-
0266(03)00113-x  
[41] Carvalhko Fernandes, D.J (2014). Finite Element Analysis of the ACL-deficient 
Knee: magistrsko delo. Tecnico Lisboa, Lizbona. Dostopno na: 
https://fenix.tecnico.ulisboa.pt/downloadFile/1689244997255171/MSc_Thesis_Davi
d_FernandFe.pdf, ogled: 5.6.2020 
[42] Steinbrück, A., Woiczinski, M., Weber, P., Müller, P., Jansson, V., in Schröder, C. 
(2014). Posterior cruciate ligament balancing in total knee arthroplasty: a numerical 
study with a dynamic force controlled knee model. BioMedical Engineering OnLine, 
13(1), 91. https://doi.org/10.1186/1475-925x-13-91 
[43] Zach, L., Kunčická, L., Růžička, P., in Kocich, R. (2014). Design, analysis and 
verification of a knee joint oncological prosthesis finite element model. Computers 
in Biology and Medicine, 54, 53–60. 
https://doi.org/10.1016/j.compbiomed.2014.08.021 
[44] Baldwin, M. A., Clary, C. W., Fitzpatrick, C. K., Deacy, J. S., Maletsky, L. P., in 
Rullkoetter, P. J. (2012). Dynamic finite element knee simulation for evaluation of 
knee replacement mechanics. Journal of Biomechanics, 45(3), 474–483. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2011.11.052 
[45] Godest, A. C., Beaugonin, M., Haug, E., Taylor, M., in Gregson, P. J. (2002). 
Simulation of a knee joint replacement during a gait cycle using explicit finite 
Literatura 
111 
element analysis. Journal of Biomechanics, 35(2), 267–275. 
https://doi.org/10.1016/s0021-9290(01)00179-8 
[46] Wang, Y., Fan, Y., in Zhang, M. (2014). Comparison of stress on knee cartilage 
during kneeling and standing using finite element models. Medical engineering & 
physics, 36 (4), 439-47. https://doi.org/10.1016/j.medengphy.2014.01.004 
[47] Park, S., Lee, S., Yoon, J., in Chae, S.-W. (2019). Finite element analysis of knee 
and ankle joint during gait based on motion analysis. Medical Engineering & 
Physics, 63, 33–41. https://doi.org/10.1016/j.medengphy.2018.11.003 
[48] Diffo Kaze, A., Maas, S., Arnoux, P.-J., Wolf, C., in Pape, D. (2017). A finite 
element model of the lower limb during stance phase of gait cycle including the 
muscle forces. BioMedical Engineering OnLine, 16(1). 
https://doi.org/10.1186/s12938-017-0428-6 
[49] Arnoux, P. J., Cesari, D., Behr, M., Thollon, L., in Brunet, C. (2005). Pedestrian 
lower limb injury criteria evaluation: a finite element approach. Traffic Injury 
Prevention, 6(3), 288–297. https://doi.org/10.1080/15389580590969463. 
[50] Galbusera, F., Freutel, M., Dürselen, L., D’Aiuto, M., Croce, D., Villa, T., Sansone, 
V., in Innocenti, B. (2014). Material models and properties in the finite element 
analysis of knee ligaments: a literature review. Frontiers Bioengineering and 
Biotechnology, 2. https://doi.org/10.3389/fbioe.2014.00054 
[51] Omerovic, S., Stojanović, A., Krašna, S., in Prebil, I. (2012). finite element model of 
human head, neck and torso for adult and 3yo child. Journal of Biomechanics, 45, 
S205. https://doi.org/10.1016/s0021-9290(12)70206-3 
[52] Omerovič, S. (2016). Vpliv položaja prsnega koša na gibanje in obremenitev vratne 
hrbtenice v fazi trka: doktorsko delo. Fakulteta za Strojništvo, Ljubljana. COBISS 
(ID-14908187) 
[53] Yu, C.-H., Walker, P. S., in Dewar, M. E. (2001). The effect of design variables of 
condylar total knees on the joint forces in step climbing based on a computer model. 
Journal of Biomechanics, 34(8), 1011–1021. https://doi.org/10.1016/s0021-
9290(01)00060-4 
[54] Girgis, F. G., Marshall, J. L., in MONA JEM, A. R. S. A. (1975). The cruciate 
ligaments of the knee joint. Clinical Orthopaedics and Related Research, 106, 216–
231. https://doi.org/10.1097/00003086-197501000-00033 
[55] Trent, P. S., Walker, P. S., in Wolf, B. (1976). Ligament length patterns, strength, 
and rotational axes of the knee joint. Clinical orthopaedics and related research, 
(117), 263–270.  
[56] Blankevoort, L., Kuiper, J. H., Huiskes, R., in Grootenboer, H. J. (1991). Articular 
contact in a three-dimensional model of the knee. Journal of Biomechanics, 24(11), 
1019–1031. https://doi.org/10.1016/0021-9290(91)90019-j  
[57] Checa, S., Taylor, M., in New, A. (2008). Influence of an interpositional spacer on 
the behaviour of the tibiofemoral joint: A finite element study. Clinical 
Biomechanics, 23(8), 1044–1052. https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2008.04.006 
[58] Shin, C. S., Chaudhari, A. M., in Andriacchi, T. P. (2007). The influence of 
deceleration forces on ACL strain during single-leg landing: A simulation study. 
Literatura 
112 
Journal of Biomechanics, 40(5), 1145–1152. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2006.05.004 
[59] Halloran, J. P., Petrella, A. J., in Rullkoetter, P. J. (2005). Explicit finite element 
modeling of total knee replacement mechanics. Journal of Biomechanics, 38(2), 
323–331. https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2004.02.046 
[60] Baldwin, M. A., Clary, C., Maletsky, L. P., in Rullkoetter, P. J. (2009). Verification 
of predicted specimen-specific natural and implanted patellofemoral kinematics 
during simulated deep knee bend. Journal of Biomechanics, 42(14), 2341–2348. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2009.06.028 
[61] Zelle, J., Van der Zanden, A.C., De Waal Malefijt, M. in Verdonschot, N. (2009a). 
Biomechanical analysis of posterior cruciate ligament retaining high-flexion total 
knee arthroplasty. Clinical Biomechanics 24(10), 842–849. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2009.08.004 
[62] Zelle, J., Barink, M., De Waal Malefijt, M. in Verdonschot, N. (2009b). Thigh-calf 
contact: does it affect the loading of the knee in the high-flexion range? Journal of 
Biomechanics, 42(5), 587–593. https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2008.12.015 
[63] Zelle, J., Heesterbeek, P. J. C., De Waal Malefijt, M., in Verdonschot, N. (2010). 
Numerical analysis of variations in posterior cruciate ligament properties and 
balancing techniques on total knee arthroplasty loading. Medical Engineering & 
Physics, 32(7), 700–707. https://doi.org/10.1016/j.medengphy.2010.04.013 
[64] Zelle, J., van de Groes, S. A. W., de Waal Malefijt, M. C., in Verdonschot, N. 
(2014). Femoral loosening of high-flexion total knee arthroplasty: The effect of 
posterior cruciate ligament retention and bone quality reduction. Medical 
Engineering & Physics, 36(3), 318–324. 
https://doi.org/10.1016/j.medengphy.2013.11.015 
[65] Clary, C.W., Fitzpatrick, C.K., Maletsky, L.P. in Rullkoetter, P.J. (2013). The 
influence of total knee arthroplasty geometry on mid-flexion stability: an 
experimental and finite element study. Journal of Biomechanic, 46, 1351–1357. 
doi:10.1016/j.jbiomech. 2013.01.025 
[66] Mootanah, R., Imhauser, C. W., Reisse, F., Carpanen, D., Walker, R. W., Koff, M. 
F., … Hillstrom, H. J. (2014). Development and validation of a computational model 
of the knee joint for the evaluation of surgical treatments for osteoarthritis. Computer 
Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering, 17(13), 1502–1517. 
https://doi.org/10.1080/10255842.2014.899588  
[67] Liu, X., in Zhang, M. (2013). Redistribution of knee stress using laterally wedged 
insole intervention: Finite element analysis of knee–ankle–foot complex. Clinical 
Biomechanics, 28(1), 61–67. https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2012.10.004 
[68] Westermann, R.W., Wolf, B.R. in Elkins, J.M. (2013). Effect of ACL reconstruction 
graft size on simulated Lachman testing: a finite element analysis. Iowa Orthopedic 
Journal 33, 70–77. 
[69] Holzapfel, G.A., Gasser, T.C. in Ogden, R.W. (2000). A new constitutive framework 
for arterial wall mechanics and a comparative study of material models. Journal of 
Elasticity, 61(1/3), 1–48. doi:10.1023/A:1010835316564 
Literatura 
113 
[70] Gasser, T. C., Ogden, R. W., in Holzapfel, G. A. (2005). Hyperelastic modelling of 
arterial layers with distributed collagen fibre orientations. Journal of The Royal 
Society Interface, 3(6), 15–35. https://doi.org/10.1098/rsif.2005.0073 
[71] Veronda, D. R., in Westmann, R. A. (1970). Mechanical characterization of skin—
Finite deformations. Journal of Biomechanics, 3(1), 111–124. 
https://doi.org/10.1016/0021-9290(70)90055-2 
[72] Maas, S. A., Ellis, B. J., Ateshian, G. A., in Weiss, J. A. (2012). FEBio: Finite 
Elements for Biomechanics. Journal of Biomechanical Engineering, 134(1). 
https://doi.org/10.1115/1.4005694 
[73] Song, Y., Debski, R. E., Musahl, V., Thomas, M., in Woo, S. L.-Y. (2004). A three-
dimensional finite element model of the human anterior cruciate ligament: a 
computational analysis with experimental validation. Journal of Biomechanics, 
37(3), 383–390. https://doi.org/10.1016/s0021-9290(03)00261-6 
[74] Pioletti, D. P., Rakotomanana, L. R., Benvenuti, J.-F., in Leyvraz, P.-F. (1998). 
Viscoelastic constitutive law in large deformations. Journal of Biomechanics, 31(8), 
753–757. https://doi.org/10.1016/s0021-9290(98)00077-3  
[75] Pioletti, D. P., in Rakotomanana, L. R. (2000). Non-linear viscoelastic laws for soft 
biological tissues. European Journal of Mechanics - A/Solids, 19(5), 749–759. 
https://doi.org/10.1016/s0997-7538(00)00202-3 
[76] Ramaniraka, N. A., Terrier, A., Theumann, N., in Siegrist, O. (2005). Effects of the 
posterior cruciate ligament reconstruction on the biomechanics of the knee joint: a 
finite element analysis. Clinical Biomechanics, 20(4), 434–442. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2004.11.014 
[77] Ramaniraka, N. A., Saunier, P., Siegrist, O., in Pioletti, D. P. (2007). Biomechanical 
evaluation of intra-articular and extra-articular procedures in anterior cruciate 
ligament reconstruction: A finite element analysis. Clinical Biomechanics, 22(3), 
336–343. https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2006.10.006 
[78] Weiss, J. A., Maker, B. N., in Govindjee, S. (1996). Finite element implementation 
of incompressible, transversely isotropic hyperelasticity. Computer Methods in 
Applied Mechanics and Engineering, 135(1–2), 107–128. 
https://doi.org/10.1016/0045-7825(96)01035-3 
[79] Kazemi, M., Li, L. P., Savard, P., in Buschmann, M. D. (2011). Creep behavior of 
the intact and meniscectomy knee joints. Journal of the Mechanical Behavior of 
Biomedical Materials, 4(7), 1351–1358. 
https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2011.05.004 
[80] Gardiner, J. C., in Weiss, J. A. (2003). Subject-specific finite element analysis of the 
human medial collateral ligament during valgus knee loading. Journal of 
Orthopaedic Research, 21(6), 1098–1106. https://doi.org/10.1016/s0736-
0266(03)00113-x  
[81] Peña, E., Calvo, B., Martínez, M. A., Palanca, D., in Doblaré, M. (2005). Finite 
element analysis of the effect of meniscal tears and meniscectomies on human knee 
biomechanics. Clinical Biomechanics, 20(5), 498–507. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2005.01.009 
Literatura 
114 
[82] Mesfar, W., in Shirazi-Adl, A. (2005). Biomechanics of the knee joint in flexion 
under various quadriceps forces. The Knee, 12(6), 424–434. 
https://doi.org/10.1016/j.knee.2005.03.004 
[83] Knee Ligaments. Dostopno na: 
https://en.wikipedia.org/wiki/Anterior_cruciate_ligament_injury, ogled: 5.6.2020 
[84] Štiblar Martinčič, D., Cor, A., Cvetko, E., Marš T. (2008). Anatomija, histologija, 
fiziologija. Ljubljana: Medicinska fakulteta Ljubljana. 
[85] Lei, S., C. Frank, M., D. Anderson, D., in D. Brown, T. (2014). A method to 
represent heterogeneous materials for rapid prototyping: the Matryoshka approach. 
Rapid Prototyping Journal, 20(5), 390–402. https://doi.org/10.1108/rpj-10-2012-
0095 
[86] Drake, R. L., Vogl, W., Mitchell, A. W. M., & Gray, H. (2020). Gray's anatomy for 
students. 
[87] Masouros, S. D., Bull, A. M. J., in Amis, A. A. (2010). (i) Biomechanics of the knee 
joint. Orthopaedics and Trauma, 24(2), 84–91. 
https://doi.org/10.1016/j.mporth.2010.03.005 
[88] Sinnatamby, C. S., & Last, R. J. (2011). Last's anatomy: Regional and applied. 
[89] Wang, X., Li, X., Bank, R. A., in Agrawal, C. M. (2002). Effects of collagen 
unwinding and cleavage on the mechanical integrity of the collagen network in bone. 
Calcified Tissue International, 71(2), 186–192. https://doi.org/10.1007/s00223-001-
1082-2 
[90] De Vita, R. (2005). Structural constitutive models for knee ligaments: doktorsko 
delo. Univerza v Pittsburgu, Pittsburg. Dostopno na: http://d-
scholarship.pitt.edu/6982/1/DeVita_2005.pdf, ogled: 5.6.2020 
[91] Weiss, J. A., in Gardiner, J. C. (2001). Computational Modeling of Ligament 
Mechanics. Critical Reviews in Biomedical Engineering, 29(3), 303–371. 
https://doi.org/10.1615/critrevbiomedeng.v29.i3.20 
[92] Wren, T. A. ., Yerby, S. A., Beaupré, G. S., in Carter, D. R. (2001). Mechanical 
properties of the human achilles tendon. Clinical Biomechanics, 16(3), 245–251. 
https://doi.org/10.1016/s0268-0033(00)00089-9 
[93] Pioletti, D. ., Rakotomanana, L. ., in Leyvraz, P.-F. (1999). Strain rate effect on the 
mechanical behavior of the anterior cruciate ligament–bone complex. Medical 
Engineering & Physics, 21(2), 95–100. https://doi.org/10.1016/s1350-
4533(99)00028-4 
[94] Van Dommelen, J. A. W., Ivarsson, B. J., Minary Jolandan, M., Millington, S. A., 
Raut, M., Kerrigan, J. R., Crandall, J. R., in Diduch, D. R. (2005). Characterization 
of the rate-dependent mechanical properties and failure of human knee ligaments. 
SAE Technical Paper Series. SAE 2005 World Congress & Exhibition. Detroid, 
ZDA. https://doi.org/10.4271/2005-01-0293 
[95] Danto, M. I., in Woo, S. L.-Y. (1993). The mechanical properties of skeletally 
mature rabbit anterior cruciate ligament and patellar tendon over a range of strain 
rates. Journal of Orthopaedic Research, 11(1), 58–67. 
https://doi.org/10.1002/jor.1100110108  
Literatura 
115 
[96] Takahashi, Y., Kikuchi, Y., Konosu, A., in Ishikawa, H. (2000). Development and 
Validation of the Finite Element Model for the Human Lower Limb of Pedestrians. 
SAE Technical Paper Series. 44th Stapp Car Crash Conference. Georgia, ZDA. 
https://doi.org/10.4271/2000-01-sc22), 
[97] Pasta, G., Nanni, G., Molini, L., in Bianchi, S. (2010). Sonography of the quadriceps 
muscle: Examination technique, normal anatomy, and traumatic lesions. Journal of 
Ultrasound, 13(2), 76–84. https://doi.org/10.1016/j.jus.2010.07.004 
[98] Zgradba mišice: Manatomy. Dostopno na: http://www.mananatomy.com/basic-
anatomy/basic-structure-skeletal-muscle basic biomechanics, ogled: 5. 6. 2020 
[99] Margareta, N. (2012). Basic Biomechanics of the Musculoskeletal System. 
Lippincott, Williams & Wilkins. 
[100] Drake, R. L., Gray, H., in Drake, R. L. (2007). Gray's atlas of anatomy: And, Gray's 
anatomy for students package. Edinburgh: Churchill Livingstone. 
[101] Danso, E. K., Oinas, J. M. T., Saarakkala, S., Mikkonen, S., Töyräs, J., in Korhonen, 
R. K. (2017). Structure-function relationships of human meniscus. Journal of the 
Mechanical Behavior of Biomedical Materials, 67, 51–60. 
https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2016.12.002 
[102] Schlossberg, S., Umans, H., Flusser, G., DiFelice, G. S., in Lerer, D. B. (2006). 
Bucket handle tears of the medial meniscus: meniscal intrusion rather than meniscal 
extrusion. Skeletal Radiology, 36(1), 29–34. https://doi.org/10.1007/s00256-006-
0183-4 
[103] Woo, S. L.-Y., Ohland, K. J., in Weiss, J. A. (1990). Aging and sex-related changes 
in the biomechanical properties of the rabbit medial collateral ligament. Mechanisms 
of Ageing and Development, 56(2), 129–142. https://doi.org/10.1016/0047-
6374(90)90004-y 
[104] Woo, S. L.-Y., Orlando, C. A., Gomez, M. A., Frank, C. B., in Akeson, W. H. 
(1986). Tensile properties of the medial collateral ligament as a function of age. 
Journal of Orthopaedic Research, 4(2), 133–141. 
https://doi.org/10.1002/jor.1100040201 
[105] Yamamoto, N., in Hayashi, K. (1998). Mechanical properties of rabbit patellar 
tendon at high strain rate. Bio-medical materials and engineering, 8(2), 83–90. 
[106] Woo, S. L.-Y., Weiss, J. A., Gomez, M. A., in Hawkins, D. A. (1990). Measurement 
of Changes in Ligament Tension with Knee Motion and Skeletal Maturation. 
Journal of Biomechanical Engineering, 112(1), 46–51. 
https://doi.org/10.1115/1.2891125 
[107] Maganaris, C. N., in Narici, M. V. (n.d.). Mechanical properties of tendons. In 
Tendon Injuries (pp. 14–21). Springer-Verlag. https://doi.org/10.1007/1-84628-050-
8_2 
[108] Stojanović, A., Omerović, S., Krašna, S., & Prebil, I. (2012). Mechanical properties 
of human cervical spine ligaments: Age related changes. Journal of Biomechanics, 
45, S611. https://doi.org/10.1016/s0021-9290(12)70612-7 
[109] Trajkovski, A., Omerović, S., Hribernik, in M., Prebil, I. (2014a). Failure properties 
and damage of cervical spine ligaments, experiments and modelling. Journal of 
Biomechanical Engineering 136(3). doi:10.1115/1.4026424 
Literatura 
116 
[110] Trajkovski, A., Omerović, S., Krašna, S., in Prebil, I. (2014b). Loading rate effect on 
mechanical propertiesof cervical spine ligaments. Acta Bioeng Biomech 16, 13-20. 
doi:10.5277/abb140302. 
[111] Trajkovski, A. (2015). Karakterizacija mehanskih lastnosti ligamentov vratne 
hrbtenice: doktorsko delo. Fakulteta za Strojništvo, Ljubljana. COBISS (ID-
13975579) 
[112] Trajkovski, A., Hribernik, M., Kunc, R., Kranjec, M., in Krašna, S. (2020). Analysis 
of the mechanical response of damaged human cervical spine ligaments. Clinical 
Biomechanics, 75, 105012. https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2020.105012 
[113] Janjić, N., Ninković, S., Harhaji, V., Stanković, M., Savić, D., in Milankov, M. 
(2013). Biomechanical properties of porcine tendon. ICET-2013, Novi Sad, Srbija, 
T.1-1.9, 1-4. 
[114] Shadwick, R. E. (1990). Elastic energy storage in tendons: mechanical differences 
related to function and age. Journal of Applied Physiology, 68(3), 1033–1040. 
https://doi.org/10.1152/jappl.1990.68.3.103  
[115] Matson, A., Konow, N., Miller, S., Konow, P. P., in Roberts, T. J. (2012). Tendon 
material properties vary and are interdependent among turkey hindlimb muscles. 
Journal of Experimental Biology, 215(20), 3552–3558. 
https://doi.org/10.1242/jeb.072728 
[116] Bennett, M. B., Ker, R. F., Imery, N. J., in Alexander, R. M. (1986). Mechanical 
properties of various mammalian tendons. Journal of Zoology, 209(4), 537–548. 
https://doi.org/10.1111/j.1469-7998.1986.tb03609.x  
[117] Arnoux P. J., Cavallero, C., Chabrand P., in Brunet C. (2002) Knee ligament failure 
under dynamic loadings. International Journal of Crashworthiness,7(3), 255-268. 
[118] Omerović, S., Tomasch, E., Gutsche, A. J., in Prebil, I. (2016). Comparative study of 
potential whiplash injuries for different occupant seated positions during rear end 
accidents. Acta of Bioengineering and Biomechanics; 04/2016. 
https://doi.org/10.5277/ABB-00563-2016-03 
[119] Gaur, P., Chawla, A., Verma, K., Mukherjee, S., Lalvani, S., Malhotra, R., in Mayer, 
C. (2016). Characterisation of human diaphragm at high strain rate loading. Journal 
of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials, 60, 603–616. 
https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2016.02.031 
[120] Wang, J., Tao, K., Li, H., in Wang, C. (2014). Modelling and analysis on 
biomechanical dynamic characteristics of knee flexion movement under squatting. 
The Scientific World Journal, 2014, 1–14. https://doi.org/10.1155/2014/321080 
[121] Ravary, B., Pourcelot, P., Bortolussi, C., Konieczka, S., in Crevier-Denoix, N. 
(2004). Strain and force transducers used in human and veterinary tendon and 
ligament biomechanical studies. Clinical Biomechanics, 19(5), 433–447. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2004.01.008 
[122] Zhao, H., Ren, Y., Wu, Y.-N., Liu, S. Q., in Zhang, L.-Q. (2009). Ultrasonic 
evaluations of Achilles tendon mechanical properties poststroke. Journal of Applied 
Physiology, 106(3), 843–849. https://doi.org/10.1152/japplphysiol.91212.2008 
Literatura 
117 
[123] Peltonen, J., Cronin, N., Stenroth, L., Finni Juutinen, T., in Avela, J. (2012). 
Achillestendon stiffness is unchanged one hour after a marathon. The Journal of 
Experimental Biology, 215(20), 3665-71. doi:10.1242/jeb.068874 
[124] Lichtwark, G. A. (2005). In vivo mechanical properties of the human Achilles 
tendon during one-legged hopping. Journal of Experimental Biology, 208(24), 4715–
4725. https://doi.org/10.1242/jeb.01950 
[125] Sharpe, W.N. Jr (2008). Springer Handbook of Experimental Solid Mechanics. 
[126] Viidik, A., in Lewin, T. (1966). Changes in tensile strength characteristics and 
histology of rabbit ligaments induced by different modes of postmortal storage. Acta 
Orthopaedica Scandinavica, 37(2), 141–155. 
https://doi.org/10.3109/17453676608993274 
[127] Clavert, P., Kempf, J.-F., Bonnomet, F., Boutemy, P., Marcelin, L., & Kahn, J.-L. 
(2001). Effects of freezing/thawing on the biomechanical properties of human 
tendons. Surgical and Radiologic Anatomy, 23(4), 259–262. 
https://doi.org/10.1007/s00276-001-0259-8  
[128] Ng, B. H., Chou, S. M., Lim, B. H., in Chong, A. (2005). The changes in the tensile 
properties of tendons after freeze storage in saline solution. Proceedings of the 
institution of mechanical engineers, part H: Journal of Engineering in Medicine, 
219(6), 387–392. https://doi.org/10.1243/095441105x63309 
[129] Huang, C.-Y., Wang, V. M., Flatow, E. L., in Mow, V. C. (2009). Temperature-
dependent viscoelastic properties of the human supraspinatus tendon. Journal of 
Biomechanics, 42(4), 546–549. https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2008.11.013 
[130] Tong, J., Cohnert, T., Regitnig, P., in Holzapfel, G. A. (2011). Effects of age on the 
elastic properties of the intraluminal thrombus and the thrombus-covered wall in 
abdominal aortic aneurysms: Biaxial extension behaviour and material modelling. 
European Journal of Vascular and Endovascular Surgery, 42(2), 207–219. 
https://doi.org/10.1016/j.ejvs.2011.02.017 
[131] Woo, S. L.-Y., Orlando, C. A., Camp, J. F., in Akeson, W. H. (1986). Effects of 
postmortem storage by freezing on ligament tensile behavior. Journal of 
Biomechanics, 19(5), 399–404. https://doi.org/10.1016/0021-9290(86)90016-3  
[132] Moon, D. K., Woo, S. L.-Y., Takakura, Y., Gabriel, M. T., in Abramowitch, S. D. 
(2006). The effects of refreezing on the viscoelastic and tensile properties of 
ligaments. Journal of Biomechanics, 39(6), 1153–1157. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2005.02.012 
[133] Jung, H.-J., Vangipuram, G., Fisher, M. B., Yang, G., Hsu, S., Bianchi, J., Ronholdt, 
C., in Woo, S. L.-Y. (2011). The effects of multiple freeze-thaw cycles on the 
biomechanical properties of the human bone-patellar tendon-bone allograft. Journal 
of Orthopaedic Research, 29(8), 1193–1198. https://doi.org/10.1002/jor.21373 
[134] Bass, C. R., Planchak, C. J., Salzar, R. S., Lucas, S. R., Rafaels, K. A., Shender, B. 
S., in Paskoff, G. (2007b). The temperature-dependent viscoelasticity of porcine 
lumbar spine ligaments. Spine 32(16), E436-E442. 
https://doi.org/10.1097/brs.0b013e3180b7fa58 
[135] Bass, C. R., Lucas, S. R., Salzar, R. S., Oyen, M. L., Planchak, C., Shender, B. S., in 
Paskoff, G. (2007a). Failure properties of cervical spinal ligaments under fast strain 
Literatura 
118 
rate deformations. Spine 32(1), E7-E13. 
https://doi.org/10.1097/01.brs.0000251058.53905.eb 
[136] Troyer, K. L., in Puttlitz, C. M. (2011). Human cervical spine ligaments exhibit fully 
nonlinear viscoelastic behavior. Acta Biomaterialia, 7(2), 700–709. 
https://doi.org/10.1016/j.actbio.2010.09.003 
[137] Mattucci, S. F. E., Moulton, J. A., Chandrashekar, N., in Cronin, D. S. (2012). Strain 
rate dependent properties of younger human cervical spine ligaments. Journal of the 
Mechanical Behavior of Biomedical Materials, 10, 216–226. 
https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2012.02.004 
[138] Shim, V.P.W., Liu, J.F., in Lee, V.S. (2006). A technique for dynamic tensile testing 
of human cervical spine ligaments. Experimental Mechanics 46, 77-89. 
doi:0.1007/s11340-006-5865-2 
[139] Ivancic, P. C., Coe, M. P., Ndu, A. B., Tominaga, Y., Carlson, E. J., Rubin, W., 
Dipl-Ing, F. H., in Panjabi, M. M. (2007). Dynamic mechanical properties of intact 
human cervical spine ligaments. The Spine Journal, 7(6), 659–665. 
https://doi.org/10.1016/j.spinee.2006.10.014 
[140] Weiss, J. A., Gardiner, J. C., in Bonifasi-Lista, C. (2002). Ligament material 
behavior is nonlinear, viscoelastic and rate-independent under shear loading. Journal 
of Biomechanics, 35(7), 943–950. https://doi.org/10.1016/s0021-9290(02)00041-6 
[141] Yoganandan, N., Pintar, F., Butler, J., Reinartz, J., Sances, A., Jr., & Larson, S. J. 
(1989). Dynamic response of human cervical spine ligaments. Spine, 14(10), 1102–
1110. https://doi.org/10.1097/00007632-198910000-00013  
[142] Yoganandan, N., Kumaresan, S., in Pintar, F. A. (2000). Geometric and mechanical 
properties of human cervical spine ligaments. Journal of Biomechanical 
Engineering, 122(6), 623–629. https://doi.org/10.1115/1.1322034  
[143] Neumann, P., Keller, T. S., Ekström, L., Perry, L., Hansson, T. H., in Spengler, D. 
M. (1992). Mechanical properties of the human lumbar anterior longitudinal 
ligament. Journal of Biomechanics, 25(10), 1185–1194. 
https://doi.org/10.1016/0021-9290(92)90074-b 
[144] Przybylski, G. J., Carlin, G. J., Patel, P. R., in Woo, S. L.-Y. (1996). Human anterior 
and posterior cervical longitudinal ligaments possess similar tensile properties. 
Journal of Orthopaedic Research, 14(6), 1005–1008. 
https://doi.org/10.1002/jor.1100140623 
[145] Provenzano, P. P., Heisey, D., Hayashi, K., Lakes, R., in Vanderby, R., Jr. (2002). 
Subfailure damage in ligament: a structural and cellular evaluation. Journal of 
Applied Physiology, 92(1), 362–371. https://doi.org/10.1152/jappl.2002.92.1.362. 
[146] Cheng, S., Clarke, E. C., in Bilston, L. E. (2009). The effects of preconditioning 
strain on measured tissue properties. Journal of Biomechanics, 42(9), 1360–1362. 
https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2009.03.023 
[147] Duenwald, S.E.,Vanderby, R. Jr, in Lakes, R.S. (2010). Stress relaxation and 
recovery in tendon and ligament: experiment and modeling. Biorheology 47, 1-14. 
doi:10.3233/BIR-2010-0559 
Literatura 
119 
[148] Quinn, K. P., in Winkelstein, B. A. (2007). Cervical facet capsular ligament yield 
defines the threshold for injury and persistent joint-mediated neck pain. Journal of 
Biomechanics, 40(10), 2299–2306. https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2006.10.015 
[149] Heuer, F., Wolfram, U., Schmidt, H., in Wilke, H.-J. (2008). A method to obtain 
surface strains of soft tissues using a laser scanning device. Journal of 
Biomechanics, 41(11), 2402–2410. https://doi.org/10.1016/j.jbiomech.2008.05.031 
[150] Chandrashekar, N., Hashemi, J., Slauterbeck, J., in Beynnon, B. D. (2008). Low-load 
behaviour of the patellar tendon graft and its relevance to the biomechanics of the 
reconstructed knee. Clinical Biomechanics, 23(7), 918–925. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2008.03.070 
[151] Schatzmann, L. (1998). Effect of cyclic preconditioning on the tensile properties of 
human quadriceps tendons and patellar ligaments. Knee Surgery, Sports 
Traumatology, Arthroscopy, 6(0), S56–S61. https://doi.org/10.1007/s001670050224 
[152] Chandrashekar, N., Slauterbeck, J., in Hashemi, J. (2012). Effects of cyclic loading 
on the tensile properties of human patellar tendon. The Knee, 19(1), 65–68. 
https://doi.org/10.1016/j.knee.2010.11.014 
[153] Kranjec, M., Korinšek, J., Ambrož, M., in Kunc, R. (2020). Control system for a 
tensile-testing device using low-cost hardware and open-source software. Strojniški 
Vestnik – Journal of Mechanical Engineering, 66(3), 155–163. 
https://doi.org/10.5545/sv-jme.2019.6418 
[154] Svensson, R. B., Hansen, P., Hassenkam, T., Haraldsson, B. T., Aagaard, P., 
Kovanen, V., … Magnusson, S. P. (2012). Mechanical properties of human patellar 
tendon at the hierarchical levels of tendon and fibril. Journal of Applied Physiology, 
112(3), 419–426. https://doi.org/10.1152/japplphysiol.01172.2011 
[155] Seynnes, O. R., Kamandulis, S., Kairaitis, R., Helland, C., Campbell, E.-L., 
Brazaitis, M., Skurvydas, A., in Narici, M. V. (2013). Effect of androgenic-anabolic 
steroids and heavy strength training on patellar tendon morphological and 
mechanical properties. Journal of Applied Physiology, 115(1), 84–89. 
https://doi.org/10.1152/japplphysiol.01417.2012 
[156] Bradley, J. P., in Tejwani, S. G. (2009). All-inside patellar tendon anterior cruciate 
ligament reconstruction. Sports Medicine and Arthroscopy Review, 17(4), 252–258. 
https://doi.org/10.1097/jsa.0b013e3181bf664f  
[157] Yanke, A., Bell, R., Lee, A., Shewman, E. F., Wang, V., in Bach, B. R., Jr. (2013). 
Regional mechanical properties of human patellar tendon allografts. Knee Surgery, 
Sports Traumatology, Arthroscopy, 23(4), 961–967. https://doi.org/10.1007/s00167-
013-2768-5 
[158] Hashemi, J., Chandrashekar, N., in Slauterbeck, J. (2005). The mechanical properties 
of the human patellar tendon are correlated to its mass density and are independent 
of sex. Clinical Biomechanics, 20(6), 645–652. 
https://doi.org/10.1016/j.clinbiomech.2005.02.008 
[159] Suhodolčan, L., Brojan, M., Kosel, F., Drobnič, M., Alibegović, A., in Brecelj, J. 
(2012). Cryopreservation with glycerol improves the in vitro biomechanical 
characteristics of human patellar tendon allografts. Knee Surgery, Sports 
Literatura 
120 
Traumatology, Arthroscopy, 21(5), 1218–1225. https://doi.org/10.1007/s00167-012-
1954-1 
[160] Stäubli, H. U., Schatzmann, L., Brunner, P., Rincón, L., in Nolte, L.-P. (1999). 
Mechanical tensile properties of the quadriceps tendon and patellar ligament in 
young adults. The American Journal of Sports Medicine, 27(1), 27–34. 
https://doi.org/10.1177/03635465990270011301 
[161] Yanke, A., Bell, R., Lee, A., Shewman, E. F., Wang, V., in Bach, B. R., Jr. (2013). 
Regional mechanical properties of human patellar tendon allografts. Knee Surgery, 
Sports Traumatology, Arthroscopy, 23(4), 961–967. https://doi.org/10.1007/s00167-
013-2768-5 
[162] Blevins, F. T., Hecker, A. T., Bigler, G. T., Boland, A. L., in Hayes, W. C. (1994). 
The effects of donor age and strain rate on the biomechanical properties of bone-
patellar tendon-bone allografts. The American Journal of Sports Medicine, 22(3), 
328–333. https://doi.org/10.1177/036354659402200306 
[163] Flahiff, C. M., Brooks, A. T., Hollis, J. M., Vander Schilden, J. L., in Nicholas, R. 
W. (1995). Biomechanical Analysis of Patellar Tendon Allografts as a Function of 
Donor Age. The American Journal of Sports Medicine, 23(3), 354–358. 
https://doi.org/10.1177/036354659502300319 
[164] Mattucci, S. F. E., & Cronin, D. S. (2015). A method to characterize average cervical 
spine ligament response based on raw data sets for implementation into injury 
biomechanics models. Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials, 
41, 251–260. https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2014.09.023 
[165] Johnson, G. A., Tramaglini, D. M., Levine, R. E., Ohno, K., Choi, N.-Y., in L-Y. 
Woo, S. (1994). Tensile and viscoelastic properties of human patellar tendon. 
Journal of Orthopaedic Research, 12(6), 796–803. 
https://doi.org/10.1002/jor.1100120607 
[166] Butler, D. L., Kay, M. D., in Stouffer, D. C. (1986). Comparison of material 
properties in fascicle-bone units from human patellar tendon and knee ligaments. 
Journal of Biomechanics, 19(6), 425–432. https://doi.org/10.1016/0021-
9290(86)90019-9 
[167] Haut, R. C., in Powlison, A. C. (1990). The effects of test environment and cyclic 
stretching on the failure properties of human patellar tendons. Journal of 
Orthopaedic Research, 8(4), 532–540. https://doi.org/10.1002/jor.1100080409 
[168] Stäubli, H. U., Schatzmann, L., Brunner, P., Rincón, L., in Nolte, L.-P. (1999). 
Mechanical tensile properties of the quadriceps tendon and patellar ligament in 
young adults. The American Journal of Sports Medicine, 27(1), 27–34. 
https://doi.org/10.1177/03635465990270011301 
[169] Blevins, F. T., Hecker, A. T., Bigler, G. T., Boland, A. L., in Hayes, W. C. (1994). 
The Effects of Donor Age and Strain Rate on the Biomechanical Properties of Bone-
Patellar Tendon-Bone Allografts. The American Journal of Sports Medicine, 22(3), 
328–333. https://doi.org/10.1177/036354659402200306 
[170] Cooper, D. E., Deng, X. H., Burstein, A. L., in Warren, R. F. (1993). The strength of 
the central third patellar. tendon graft. The American Journal of Sports Medicine, 
21(6), 818–824. https://doi.org/10.1177/036354659302100610 
Literatura 
121 
[171] Noyes, F.R., Butler, D.L., Grood, E.S., Zernicke, R.F., in Hefzy, M.S. (1984). 
Biomechanical analysis of human ligament grafts used in knee-ligament repairs and 
reconstructions. The Journal of bone and joint surgery. 66(3), 344-52. 
[172] Merletti, R., & Farina, D. (2016). Surface electromyography: Physiology, 
engineering and applications. https://doi.org/10.1002/9781119082934 
[173] Weiss, J., Silver, J. K., & Weiss, L. D. (2016). Easy EMG: A guide to performing 
nerve conduction studies and electromyography. 
[174] Ricardo, L., Luiz, J., Bigliassi, M., Dias Kanthack, T. F., de Moraes, A. C., in Abrao, 
T. (2012). Influence of different strategies of treatment muscle contraction and 
relaxation phases on emg signal processing and analysis during cyclic exercise. in 
computational intelligence in electromyography analysis - a perspective on current 
applications and future challenges. InTech. https://doi.org/10.5772/50599 
[175] De Luca, C. J. (1997). The use of surface electromyography in biomechanics. 
Journal of Applied Biomechanics, 13(2), 135–163. 
https://doi.org/10.1123/jab.13.2.135 
[176] Onishi, H., Yagi, R., Akasaka, K., Momose, K., Ihashi, K., in Handa, Y. (2000). 
Relationship between EMG signals and force in human vastus lateralis muscle using 
multiple bipolar wire electrodes. Journal of Electromyography and Kinesiology, 
10(1), 59–67. https://doi.org/10.1016/s1050-6411(99)00020-6 
[177] Hreljac, A., Arata, A., Ferber, R., Mercer, J. A., in Row, B. S. (2001). An 
electromyographical analysis of the role of dorsiflexors on the gait transition during 
human locomotion. Journal of Applied Biomechanics, 17(4), 287–296. 
https://doi.org/10.1123/jab.17.4.287 
[178] Lloyd, D. G., in Besier, T. F. (2003). An EMG-driven musculoskeletal model to 
estimate muscle forces and knee joint moments in vivo. Journal of Biomechanics, 
36(6), 765–776. https://doi.org/10.1016/s0021-9290(03)00010-1 
[179] Rainoldi, A., Melchiorri, G., in Caruso, I. (2004). A method for positioning 
electrodes during surface EMG recordings in lower limb muscles. Journal of 
Neuroscience Methods, 134(1), 37–43. 
https://doi.org/10.1016/j.jneumeth.2003.10.014 
[180] Reisman, U. (2008). Gibalne strategije med skoki iz polčepa: magistrska naloga. 
Fakulteta za Šport, Ljubljana. COBISS (ID-3533489) 
[181] Schwartz, M. (2012). EMG Methods for Evaluating Muscle and Nerve Function. 
InTech. doi:10.5772/1465 
[182] Lozano-García, M., Sarlabous, L., Moxham, J., Rafferty, G. F., Torres, A., Jané, R., 
in Jolley, C. J. (2018). Surface mechanomyography and electromyography provide 
non-invasive indices of inspiratory muscle force and activation in healthy subjects. 
Scientific Reports, 8(1). https://doi.org/10.1038/s41598-018-35024-z 
[183] Silva, J., in Chau, T. (2003). Coupled microphone-accelerometer sensor pair for 
dynamic noise reduction in MMG signal recording. Electronics Letters, 39(21), 
1496. https://doi.org/10.1049/el:20031003 
[184] Meglič, A., Uršič, M., Škorjanc, A., Đorđević, S., in Belušič, G. (2019). The piezo-
resistive MC sensor is a fast and accurate sensor for the measurement of mechanical 
muscle activity. Sensors, 19(9), 2108. https://doi.org/10.3390/s19092108 
Literatura 
122 
[185] Sousa, P. S.; Sabugueiro, D.; Felizardo, V.; Couto, R.; Pires, I. in Garcia, N. M., 
Adibi, S. (2015). mHealth sensors and applications for personal aid. mobile health: a 
technology road map, Springer International Publishing, 265-281 
[186] SENIAM. Dostopno na: http://www.seniam.org/, ogled: 5.6.2020 
[187] Skintact. Dostopno na: https://medikosnab.ru/image/cache/catalog/new/904/1471-
380x380.jpg, ogled: 5.6.2020 
[188] Natish, V. (1999) Bipotentials and Electrophysiology Measurement: Doktorska 
dizertacija. Johns Hopkins School of Medicine, ZDA.  
[189] SMM d.o.o. Dostopno na: http://www.smm.si/, ogled: 5.6.2020 
[190] Model STC. Dostopno na: http://www.vishaypg.com/docs/11710/stc.pdf, ogled: 5. 6. 
2020 
[191] Mikelj, M. (2019). Eksperimentalna izokinetična naprava za testiranje oseb in 
športnikov: diplomsko delo. Univerza v Ljubljani, Fakulteta za strojništvo. Dostopno 
na: https://repozitorij.uni-lj.si/IzpisGradiva.php?lang=slv&id=110184, ogled: 5. 6. 
2020 
[192] LS-Dyna: User's manual, April 2003 
[193] ZYGOTE. Dostopno na: https://www.zygote.com/, ogled: 5. 6. 2020 
[194] Richardson, M. Muscle Atlas. Dostopno na: https://rad.washington.edu/muscle-
atlas/, ogled: 5.6.2020 
[195] Puso, M. A., in Weiss, J. A. (1998). finite element implementation of anisotropic 
quasi-linear viscoelasticity using a discrete spectrum approximation. Journal of 
Biomechanical Engineering, 120(1), 62–70. https://doi.org/10.1115/1.2834308 
[196] Hill, A. V. (October 10, 1938). The Heat of Shortening and the Dynamic Constants 
of Muscle. Proceedings of the Royal Society of London. Series B, Biological 
Sciences, 126, 843, 136-195. 
[197] Winters, J.M. (1990). Hill-based muscle models: A systems engineering perspective. 
In multiple muscle systems: Biomechanics and movement organization. Winters, 
Woods, (Springer-Verlag). 
[198] Mukherjee, S., Chawla, A., Karthikeyan, B., & Soni, A. (2007). Finite element crash 
simulations of the human body: Passive and active muscle modelling. Sadhana, 
32(4), 409–426. https://doi.org/10.1007/s12046-007-0032-8  
[199] Audu, M. L., & Davy, D. T. (1985). The Influence of Muscle Model Complexity in 
Musculoskeletal Motion Modeling. Journal of Biomechanical Engineering, 107(2), 
147–157. https://doi.org/10.1115/1.3138535 
[200] Horst, MJ (Marike) Van Der. (2002). Human head neck response in frontal, lateral 
and rear end impact loading : modelling and validation. Technische Universiteit 
Eindhoven. https://doi.org/10.6100/IR554047 
[201] João, M. R. S. T., Moez, C., Abdelwahed, B., & Zahra, T. (2018). FEM Analysis of 
the Human Knee Joint: A Review. Springer. 
[202] Kranjec, M. (2014) Numerična deformacijsko-napetostna analiza odziva ahilove 
tetive : magistrsko delo. Univerza v Ljubljani, Fakulteta za strojništvo. COBISS.SI-
ID 13831451 
Literatura 
123 
[203] Dempster, W. T., in Gaughran, G. R. L. (1967). Properties of body segments based 
on size and weight. American Journal of Anatomy, 120(1), 33–54. 
https://doi.org/10.1002/aja.1001200104 
[204] Fox, A. J. S., Bedi, A., in Rodeo, S. A. (2011). The basic science of human knee 
menisci. Sports Health: A Multidisciplinary Approach, 4(4), 340–351. 
https://doi.org/10.1177/1941738111429419 
[205] Östh, J., Mendoza-Vazquez, M., Linder, A., Svensson, M.Y., in Brolin, K. (2017). 
The VIVA OpenHBM Finite Element 50th Percentile Female Occupant Model: 
Whole Body Model Development and Kinematic Validation. International Research 
Council on the Biomechanics of Injury Conference, IRCOBI. Antwerp, Belgium. 
[206] Linder, A., in Svedberg, W. (2019). Review of average sized male and female 
occupant models in European regulatory safety assessment tests and European laws: 
Gaps and bridging suggestions. Accident Analysis & Prevention, 127, 156–162. 
https://doi.org/10.1016/j.aap.2019.02.030 
 
  
Literatura 
124 
 
 
 
 
 
  
 
 
  
 
 
  
 
 
  
 
 
Življenjepis 
Matej Kranjec se je rodil 7. 8. 1989 v Ljubljani. V letih 1996–2004 je obiskoval osnovno 
šolo Prežihovega Voranca v Ljubljani. Šolanje je nato v obdobju 2004–2008 nadaljeval na 
Gimnaziji Bežigrad v Ljubljani. Po uspešno opravljeni maturi se je leta 2008 vpisal na 
Razvojno raziskovalni študij na Fakulteti za strojništvo Univerze v Ljubljani. Prvo stopnjo 
bolonjskega študija je zaključil leta 2011 in se še isto leto vpisal na drugo stopnjo 
bolonjskega študija na študijsko smer Sistemi prometne varnosti. Decembra 2014 je na 
Fakulteti za strojništvo uspešno zagovarjal magistrsko delo z naslovom »Numerična 
deformacijsko-napetostna analiza odziva ahilove tetive«, ki ga je opravljal pod 
mentorstvom izr. prof. dr. Roberta Kunca in somentorstvom prof. dr. Ivana Prebila. Leta 
2015 se je zaposlil kot raziskovalec na Katedri za modeliranje v tehniki in medicini 
Fakultete za strojništvo, Univerza v Ljubljani. Še istega leta se je vpisal na III. stopnjo 
doktorskega študija na Fakulteti za strojništvo Univerze v Ljubljani. Naslednje leto je 
prejel sofinanciranje doktorskega študija kot mladi raziskovalec pod mentorstvom prof. dr. 
Ivana Prebila in somentorstvom prof. dr. Jožeta Balažica. Septembra leta 2017 je Univerza 
v Ljubljani Mateju Kranjcu potrdila temo doktorske disertacije z naslovom »Biomehanični 
model človeškega kolena pri aktivnem obremenjevanju«. Zaradi prezgodnje smrti mentorja 
konec leta 2017 je mentorsko mesto prevzel izr. prof. dr. Robert Kunc. Matej Kranjec je 
tekom doktorskega študija redno opravljal študijske obveznosti, leta 2019 pa je v 
sodelovanju s sodelavci kot prvi avtor objavil svoj prvi izvirni znanstveni članek z 
naslovom »Control system for a tensile-testing device using low-cost hardware and open-
source software« v znanstveni reviji Strojniški vestnik. Leta 2020 je v sodelovanju s 
sodelavci kot soavtor objavil izvirni znanstveni članek z naslovom »Analysis of the 
mechanical response of damaged human cervical spine ligaments« v znanstveni reviji 
Clinical Biomechanics. Istega leta je kot prvi avtor s sodelavci objavil tudi izvirni 
znanstveni članek z naslovom »Material properties of human patellar-ligament grafts from 
the elderly population« v znanstveni reviji Journal of the Mechanical Behavior of 
Biomedical Materials. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
